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Uvod: Pozitronska emisijska tomografija (PET) običajno zagotovi zelo malo anatomskih 
podatkov, zaradi česar je posamezna področja težko natančno lokalizirati. Povezava 
slikanja PET in visoko ločljivostnega anatomskega slikanja (računalniška tomografija) 
močno pomaga pri lokalizaciji in karakterizaciji bolezni. Čeprav prinaša več pomembnih 
koristi je treba opozoriti, da je dodajanje računalniške tomografije k PET sistemu privedlo 
do znatnega povečanja odmerka sevanja, ki ga prejmejo pacienti. Namen: Namen 
magistrske naloge je bil oceniti tipične doze, ki jih pacienti prejmejo zaradi CT slikanja pri 
standardnih PET/CT preiskavah (trije protokoli) na nuklearno medicinskih enotah v 
Sloveniji in ugotoviti, ali obstajajo statistično značilne razlike med njimi. Metode dela: Na 
treh PET/CT aparatih (na oddelku za nuklearno medicino na Onkološkem inštitutu - OI, na 
Kliniki za nuklearno medicino v Ljubljani - KNM in na oddelku za nuklearno medicino v 
Univerzitetnem kliničnem centru v Mariboru – UKC MB) smo analizirali doze (CTDIvol in 
DLP), ki jih prejmejo pacienti pri slikanjih s tremi različnimi protokoli (protokol 1: 
PET/CT slikanje telesa od baze lobanje do sredine stegnenice, protokol 2: PET/CT slikanje 
telesa od vrha glave do sredine stegnenice, protokol 3: PET/CT slikanje celega telesa od 
vrha glave do vključno prstov na nogah). Skupna velikost vzorca za raziskavo je zajemala 
540 pacientov. Iz že opravljenih preiskav smo s pomočjo računalniškega programa 
»Syngo.via« in arhiva pacientovih podatkov pridobili podatke o telesni teži, višini in 
obsevanosti pacientov. Rezultati: Pri protokolu 1 je imel najnižjo skupno vrednost DLP 
OI in sicer 260 mGy*cm, na KNM so imeli za 10% višji DLP (287 mGy*cm), v UKC MB 
pa 80% višji (470 mGy*cm). Tudi pri protokolu 2 je imel najnižjo skupno vrednost DLP 
OI (300 mGy*cm) medtem, ko je imel KNM za 23% višjo (371 mGy*cm), UKC MB pa 
kar za 70% višjo vrednost (520 mGy*cm). Najnižji dozi pri protokolu 3 so bili 
izpostavljeni pacienti, ki so opravili PET/CT slikanje na KNM in sicer je bila vrednost 
DLP 569 mGy*cm, v UKC MB je bila vrednost za 29% višja (734 mGy*cm), najvišjo 
skupno vrednost pa so imeli na OI (766 mGy*cm). Razprava in zaključek: Na podlagi 
dobljenih rezultatov lahko zaključimo, da obstajajo precejšne razlike med tremi NM 
enotami v Sloveniji v prispevku CT slikanja k dozi pacientov. S tem se odpirajo 
možnosti dodatne optimizacije protokolov, pri čemer je potrebno upoštevati tehnološke 
omejitve. 




Introduction: Positron emission tomography (PET) typically provides very little 
anatomical data, making it difficult to localize regions accurately. Connection between 
radionuclide and high resolution anatomical imaging (computed tomography – CT) greatly 
helps with the localization and characterization of the disease. Although CT has several 
significant benefits, it should be noted that the addition of CT to the PET system has led to 
a significant increase in the radiation dose. Purpose: The purpose of this research was to 
evaluate typical doses that patients receive due to CT imaging in standard PET/CT 
examinations (three protocols) on nuclear medical units in Slovenia and to determine if 
there were statistically significant differences between them. Methods: We have analysed 
the patient doses (CTDIvol and DLP) resulting from the CT imaging by three different 
protocols (protocol 1: PET/CT imaging of the body from the base of the skull to the middle 
of the femur, protocol 2: PET/CT imaging of the body from the top of the head to the 
middle of the femur, protocol 3: PET/CT imaging of the whole body) using three different 
PET/CT machines (at the Department of Nuclear Medicine at the Institute of Oncology - 
OI, at the Clinic for Nuclear Medicine in Ljubljana – KNM, at the Department of Nuclear 
Medicine at the University Clinical Center in Maribor – UKC MB). The presented study 
included 540 patients (weighing between 70 and 90 kg.). With the help of the computer 
program "Syngo.via" and the patient data archive, we obtained the patients’ weight, height 
and dose data. Results: The results show the difference in dose between the three NM 
units in Slovenia when imaging the same body area. For protocol 1, the OI had the lowest 
average DLP value (260 mGy*cm), KNM had a 10% higher value (287 mGy*cm) and 
UKC MB 80% higher (470 mGy*cm). Even with protocol 2, OI had the lowest average 
DLP value (300 mGy*cm), while the KNM had a 23% higher value (371 mGy*cm) and 
UKC MB 70% higher (520 mGy*cm). Patients who underwent PET/CT imaging at KNM 
were exposed to the lowest dose in protocol 3 (DLP = 569 mGy*cm), at UKC MB were 
exposed to 29% higher dose (734 mGy*cm), the highest doses were omitted at OI (766 
mGy*cm). Discussion and conclusion: The results show that there are considerable 
differences in CT contribution to patient doses between the three NM units in Slovenia. 
This opens the possibility for further optimization of protocols, taking into account 
technological limitations. 
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Nuklearna medicina je veja medicine, ki uporablja z radioaktivnimi elementi označene 
substance za diagnostiko ali zdravljenje. Njene diagnostične metode so za razliko od 
magnetne resonance, klasičnega rentgenskega slikanja in računalniške tomografije 
sposobne prikazati majhne spremembe v bioloških procesih v telesu (Khalil MM, 2011). 
Pri nuklearno medicinskih preiskavah v telo pacienta vnesemo, najpogosteje z injiciranjem, 
spojino, imenovano radiofarmak, ki je označena z radioaktivnim izotopom in lahko izseva 
gama žarke (fotone) ali pozitrone (Bailey et al., 2014). 
V nuklearni medicini obstajata dve tehniki slikanja. Prva temelji na slikanju 
radiofarmakov, ki sevajo fotone (eno-fotonsko slikanje - gama kamera in eno-fotonska 
računalniška tomografija), druga pa na slikanju radiofarmakov, ki oddajajo pozitrone 
(pozitronska emisijska tomografija). Slikanje s pozitronsko emisijsko tomografijo (positron 
emission tomography - PET) in eno-fotonsko računalniško tomografijo (single photom 
emission tomography – SPECT) temelji na določanju porazdelitve radiofarmakov, kar 
poda informacije za diagnostične in terapevtske namene. Pri uporabi radiofarmaka v 
diagnostične namene gre v večini primerov za fiziološki prikaz, ker za natančen anatomski 
prikaz dobljene slike nimajo dovolj podatkov (Khalil MM, 2011). 
1.1 Pozitronsko emisijska tomografija (PET) 
Pozitronska emisijska tomografija je slikovna metoda, ki daje tridimenzionalno sliko 
funkcionalnih procesov v telesu. Pri PET se uporabljajo samo radionuklidi, ki oddajajo 
pozitrone. Ko pride do vzajemne anihilacije med pozitronom in elektronom, se njuni 
mirovni masi pretvorita v anihilacijski par fotonov. Fotona imata enako energijo (511 keV) 
in se izsevata v skoraj popolnoma nasprotnih smereh (Bailey, 2005). 
Številne PET naprave imajo elektronske komponente, ki na posnetku vsakega dogodka 
pustijo nekakšen digitalni časovni »žig«. To se izvaja z natančnostjo približno ene do dveh 
nanosekund. Če v detektorju dva fotona zaznamo v vnaprej določenem časovnem oknu 
(običajno 6 do 12 nanosekund) pravimo, da je prišlo do koincidenčnega dogodka.  Pravi 
koincidenčni dogodek se zgodi, ko detektorski par na liniji odziva zazna dva fotona 
energije 511 keV, ki sta nastala kot posledica iste anihilacije pozitrona in se na poti do 
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detektorja nista sipala (Slika 1a). Čeprav je princip slikanja s PET preprost, pa je velik 
izziv ločiti prave koincidenčne dogodke od neželenih dogodkov. Anihilacijski fotoni se 
zaradi neželenih dogodkov ne detektirajo vedno v točno nasprotnih si smereh (Kemp, 
2012). Poznamo tri vrste neželenih dogodkov: 
 Naključni dogodki nastanejo, kadar dva fotona iz različnih izvorov (različnih 
anihilacij) v detektorju zaznamo znotraj koncidenčenag okna (Slika 1b). 
 Sipalni dogodki nastanejo, ko se eden ali oba fotona iz koincidenčenga para 
Comptonsko sipljeta, preden ju detektiramo (Slika 1c) (Sharp, Welch, 2005).  
 Večkratni dogodki nastanejo, ko imamo več kot dva koincidenčna fotona (Slika 
1d). 
Ti neželeni dogodki dajo napačno informacijo o mestu izvora in povečajo ozadje, ki 
povzroča zmanjšanje kontrasta na sliki (Kemp, 2012). Naključne in večkratne dogodke 
ločimo od pravih z ustrezno nastavitvijo časovnega okna. Sipane dogodke ločimo od 
pravih na podlagi merjenja energije fotonov, zato je pomembno, da ima detektor dobro 
energijsko ločljivost. Tako je pri slikanju PET pomemben izziv doseči dovolj dobro 
časovno in energijsko ločljivost, ki bi omogočila ločevanje pravih dogodkov od napačnih 
(Sharp, Welch, 2005). 
 
Slika 1: Shematski prikaz dogodkov. Pravi dogodek (a), Naključni dogodek (b),  Sipani 
dogodek (c), Večkratni dogodek (d) (Sharp, Welch, 2005). 
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Da bi izločili naključne in sipane dogodke v PET sistemih med obroče detektorjev lahko 
vstavijo približno 1 mm debelo pregrado iz volframa, ki jo imenujemo septa. Septa 
omogoča zaznavanje samo neposrednih dogodkov med parom detektorjev v obroču. 
Takšno štetje dogodkov se imenuje 2D način zbiranja podatkov. Pri takšni konfiguraciji se 
večini naključnih in sipanih fotonov onemogoči, da bi dosegli detektor, tako da so 
zabeležene pretežno prave koincidence, vendar se zniža izkoristek detekcije. Uporaba septe 
zmanjša delež sipanih fotonov za približno 20%. Da bi povečali občutljivost PET skenerja, 
so uvedli 3D zbiranje podatkov, pri katerem so septe odstranjene. V tem načinu zbiranja 
podatkov se registrirajo naključni dogodki iz vseh detektorskih parov, pri čemer se 
občutljivost sistema poveča za 4-8x glede na zbiranje 2D podatkov. Med dogodki, 
dobljenimi na 3D način, se pogosteje nahajajo tudi tisti, ki prihajajo iz sipanih in 
naključnih koincidenc. Tako prihaja do degradiranja prostorske ločljivosti kot tudi do 
potrebe po večjem računalniškem spominu. Kot kompromis je mogoče omejiti sprejemni 
kot, da se zmanjša pogostost naključnih in sipalnih koincidenc na račun znižanja 
občutljivosti. To se doseže z povezovanjem vsakega detektorja v koincidenci z večjim 
številom nasprotnih detektorjev (Bailey, 2005).  
Čeprav so se v PET sistemu uporabljali različni modeli detektorjev sevanja, skoraj vsi 
trenutni sistemi uporabljajo pristop, ki temelji na scintilacijskih detektorjih (Bailey et al., 
2014). Scintilacijski detektorji so zaradi dobre zavorne moči in energijske ločljivosti 
najpogostejši in najučinkovitejši način za zaznavanje fotonov energije 511 keV pri slikanju 
PET. Sestavljeni so iz primernega kristala, ki je povezan z detektorjem za zaznavanje 
vidne svetlobe. Fotopomnoževalke predstavljajo najstarejšo in najbolj zanesljivo tehniko 
za merjenje in zaznavanje nizkih nivojev scintilacijske svetlobe (Kozma P, Kozma PJr, 
2005). Najpomembnejše značilnosti scintilatorjev, ki so bistvenega pomena za njihovo 







Tabela 1: Fizikalne lastnosti najpogosteje uporabljenih PET scintilatorskih detektorjev 
(Kemp, 2012; Kozma, Kozma, 2005). 
LASTNOST NaI(Tl) BGO GSO LSO LYSO 
Gostota (g/cm3) 3.67 7.13 6.71 7.40 7.10 
Razpadni čas (ns) 230 300 60 40 41 
Efektivno atomsko število 51 76 59 65 60 
Energijska ločljivost ΔE/E (% na 511 
keV) 
8 20 8.5 10 25 
Relativni svetlobni donos (%) 100 15 35 75 80 
Linearni atenuacijski koeficient (cm-1) 0.35 0.96 0.70 0.87 0.86 
Izhodna svetloba (foton/keV) 38 6 10 29 35 
NaI (Tl) kristali v PET skenerju dosegajo 10 % energijsko ločljivost  za fotone z energijo 
511 keV, medtem ko imajo BGO kristali sistemsko energijsko ločljivost večjo kot 20 %. 
NaI (Tl) ima zelo močno izhodno svetlobo, ki zagotavlja dobro energijsko in prostorsko 
ločljivost z visokim faktorjem kodiranja. Dolg razpadni čas vodi do povečanja mrtvega 
časa detektorja in naključnih dogodkov. Ima manjšo zaustavitveno moč kot BGO (Bizmut 
germanat), GSO (Gadolinijum oksiortosilikat dopiran s cerijem) ali LSO (Lutecijum 
oksiortosilikat dopiran s cerijem), ker ima manjšo gostoto. BGO ima nekoliko slabše 
časovne značilnosti kot NaI (Tl) in nižjo izhodno svetlobo. Vendar pa njegova odlična 
zavorna moč daje veliko občutljivost za zaznavanje fotonov. LSO daje dobro kombinacijo 
močne izhodne svetlobe in visoke zavorne moči, vendar njegova energijska ločljivost ni 
tako dobra kot pri kristalih NaI(Tl), kar je posledica njegovih notranjih lastnosti. GSO je še 
en kristal z uporabnimi fizikalnimi lastnostmi za PET detektorje. Ena od njegovih 
prednosti pred kristalom LSO, ne glede na manjšo zaustavitveno moč in izhodno svetlobo, 
je boljša energijska ločljivost in bolj uniformna izhodna svetloba (Kemp, 2012; Kozma, 
Kozma, 2005). LYSO (Lutecijum oksiortosilikat dopiran s cerijem) kristal ima visoko 
gostoto, visoko zaustavitveno moč, močno izhodno svetlobo in kratek čas razpada. Idealen 
je za aplikacije, ki potrebujejo višjo prepustnost, boljšo časovno razporeditev in energijsko 
ločljivost (Junwei et al., 2009).  
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Kot vidimo na Sliki 2 je kos scintilatorja razrezan v niz manjših elementov in se očitava 
preko štirih enokanalnih fotopomnoževalk. Prerezi v materialu so napolnjeni z 
odsevnim/reflektivnim materialom, ki omogoča nadzor porazdelitve scintilacijske svetlobe 
proti fotopomnoževalkam (Radulović, 2014). 
 
Slika 2: Shematski prikaz detektorja, ki se pogosto uporablja v kliničnih PET sistemih 
(Radulović, 2014). 
Zadnji korak pri zbiranju podatkov je shranjevanje na delovno postajo. Za razliko od 
običajnih planarnih slik, kjer so posamezni elementi shranjeni v matriki (X, Y), se 
koincidenčni dogodki v sistemih PET shranjujejo v obliki sinogramov. Za shranjevanje 
podatkov v sinogramu je vsaka linija odziva določena z razdaljo (r) od središča vidnega 
polja (središče gentrija) in s kotom orientacijske črte (φ), tj. kot med potjo fotonov in 
vertikalno osjo polja. Če je r postavljen na osi x, kot φ pa na osi y, potem se bo 
naključnemu dogodku vzdolž linije odziva pridružila točka križanja ustreznih vrednosti 
razdalje in kota (Slika 3b) (Radulović, 2014). 
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Slika 3: Zbiranje podatkov v obliki sinograma. Vsaka linija odziva (a) je narisana v 
polarnih koordinatah (r, φ). Vse vrednosti kotov in pozicij se prikazujejo v sinogramu, kot 
je prikazano na zasenčeni površini (b) (Radulović, 2014). 
V določeni projekciji sosednji detektorski pari tvorijo vzporedne linije odziva (za različne 
vrednosti r na Sliki 3a) za isti kot orientacije. Prikaz teh linij se vidi kot vodoravna črta za 
kot φ. Ko se dobijo vse projekcije okoli skeniranega polja, bo grafični prikaz linij odziva 
za različne kote projekcij in različne razdalje videti kot osenčen del na Sliki 3b; to se 
imenuje sinogram. Tipičen sinogram je prikazana na spodnji Sliki 4 (Radulović, 2014). 
 
Slika 4: Tipičen sinogram, ki prikazuje normalno delovanje detektorjev (Radulović, 2014). 
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1.2 Računalniška tomografija (CT) 
Računalniška tomografija je digitalna radiološka metoda, ki je bila uvedena v klinični 
praksi leta 1972, čeprav so bile osnove tomografije odkrite že v začetku 20. stoletja. 
Računalniška tomografija uporablja rentgenske žarke za tvorbo tridimenzionalnih  slik, ki 
imajo zelo dobro prostorsko ločljivost za prikaz anatomije. Ta metoda je privedla do 
revolucije v diagnostični radiologiji, saj prejšnje radiološke metode niso omogočale 
tridimenzionalne morfološke predstavitve sprememb. Tvorba slike temelji na pojavu 
oslabitve rentgenskih žarkov pri prehodu skozi telo. Pri CT skenerjih se intenziteta 
oslabitve izmeri s pomočjo občutljivih detektorjev, ki pod vplivom prejetih rentgenskih 
žarkov proizvajajo električne signale sorazmerno intenziteti sevanja (Goldman, 2007). 
Tomogafsko slikanje temelji na številnih primerjalnih meritvah absorpcijskega koeficienta 
določenega prereza enega ali več organov, skozi katere prehajajo rentgenski žarki v ozkem 
snopu iz različnih zornih kotov. Izvor rentgenskega sevanja in detektorji se sinhrono vrtijo 
okoli pacienta. Rentgensko sevanje iz izvora prehaja skozi kolimator, detektor pa zaznava 
sevanje, prepuščeno skozi pacienta. Po prehodu skozi organe nastanejo oslabljeni 
rentgenski žarki, katere sprejemajo in merijo pravilno razporejeni detektorji (Buzug, 2008). 
Električni signali se pretvorijo v digitalne vrednosti in prenašajo na delovno postajo, kjer 
se obdelujejo. Rekonstrukcija slike v računalniški tomografiji je matematični proces. Slika 
pri računalniški tomografiji se rekonstruira iz velikega števila zajetih slik istega preseka iz 
različnih zornih kotov. Obstajata dve glavni kategoriji rekonstrukcijskih metod, analitična 
rekonstrukcija ter iterativna rekonstrukcija. Najpogosteje uporabljena analitična 
rekonstrukcijska tehnika je filtrirana povratna projekcija (FBP) (Lagumdžija, 2012). 
Rezultati rekonstrukcije so organizirani v obliki matrike ali tako imenovane digitalne 
"numerične" slike. V matriki se nahajajo izmerjene vrednosti oslabitve vsakega elementa 
plasti (prostorski element – voxel) razporejene tako, da ima njihov fizični položaj v plasti 
ustrezen položaj v matriki. Pri prikazu nastale matrike ali latentne slike pri intenziteti 





 Filtrirana povratna projekcija - FBP 
Analitični rekonstrukcijski algoritmi, kot je FBP, temeljijo na predpostavki, da so tako 
meritveni procesi kot tudi projekcijski podatki predstavljeni z zveznimi funkcijami (Flohr 
et al, 2005). 
Rekonstrukcijski proces je rešitev za nastale integralne enačbe z inverzijo (povratno 
projekcijo). Povratna projekcija, ki opisuje širjenje izmerjenih projekcijskih podatkov, se 
običajno uporablja v kombinaciji s rekonstrukcijskim filtrom (kernelom), s katerim 
zmanjšamo razmazanost rekonstruirane slike. Rekonstrukcijski kernel je eden od 
pomembnih parametrov, ki vpliva na kakovost slike. Na splošno velja, da mora obstajati 
kompromis med prostorsko ločljivostjo slike in šumom za vsak kernel. Poznamo gladke in 
ostre kernele. Prvi ustvarjajo slike z manj šuma, vendar z slabšo prostorsko ločljivostjo, 
medtem ko drugi ustvarjajo sliko z večjo prostorsko ločljivostjo, posledično s prisotnostjo 
večje količine šuma. Karakteristika FBP je torej, da sta ostrina slike in šum neposredno 
povezana med seboj; ostrejša kot je slika, večji nivo šuma bo prisoten na njej (Geyer et al, 
2015). 
FBP je občutljiva na šum in lahko vsebuje zvezdaste artefakte. Zaradi teh razlogov so 
razvili OSEM (ordered subset expectation maximisation), iterativni rekonstrukcijski 
algoritem, ki je v večini primerov zamenjal osnovno FBP in se je s časom dopolnil oziroma 
izboljšal. Izboljšave vključujejo korekcije atenuacije fotonov, boljšo prostorsko ločljivost 
na osnovi zmanjševanja efekta delnega volumna in izboljšanje kontrastnosti (Anderson et 
al., 1997). 
 Iterativna rekonstrukcija – IR 
Iterativna rekonstrukcija je računsko veliko zahtevnejša od FBP, a s naraščajočo računsko 
močjo sodobnih računalnikov se zaradi možnosti za znatno zmanjšanje sevalne doze njena 
uporaba hitro širi tudi v računalniški tomografiji. V teoriji lahko zagotovi optimalno nizko 
raven šuma ter visoko kontrastnost slike (Geyer et al, 2015). 
Komercialno dostopni IR algoritmi za rekonstrukcijo CT slik se osredotočajo na 
izboljšanje kakovosti slike z neposredno zmanjševanjem šuma in artefaktov. Ti algoritmi 
omogočijo zmanjšanje odmerka, ne da bi pri tem ogrozili kakovost slike (Geyer et al, 
2015). Beister (2012) v svoji raziskavi navaja ključni prednosti uporabe IR tehnike: 
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zmanjševanje slikovnega šuma in zmanjševanje slikovnih artefaktov, kot so artefakti zaradi 
tršanja snopa (skozi tkivo prehajajo samo višje energijski žarki, nizki pa se absorbirajo), 
»vetrnica« ali spiralni artefakt in kovinski artefakti. 
Obstajajo razlike v pristopu različnih ponudnikov k IR algoritmom, od manj računsko 
zahtevnih IR algoritmov, ki rekonstruira v domeni slikovnih podatkov do bolj naprednih 
IR algoritmov, ki rekonstruira v domeni surovih, neobdelanih podatkov. Z razvijanjem IR 
tehnik in njihovim izboljševanjem proizvajalci težijo k vedno večjem prihranku sevalnega 
odmerka. IR tehnike so se z leti izboljševale. Tako glede na strokovne članke v prvo 
generacijo oziroma skupino uvrščamo tehnike IRIS, iDose4 in AIDR, ki temeljijo na 
obdelavi podatkov v slikovnem prostoru. V drugo, naprednejšo generacijo uvrščamo 
SAFIRE, AIDR 3D in ASIR. In v zadnjo, tako imenovano tretjo generacijo, ki temelji na 
popolni aritmetični iterativni rekonstrukciji s pomočjo morfološkega in kompleksnega 
geometričnega modeliranja, uvrščamo MBIR (Qiu, Seeram, 2016).  
Tabela 2: IR algoritmi glavnih proizvajalcev CT naprav (Qiu, Seeram, 2016) 
KRATICA 
ALGORITMA 
IR ALGORITEM PROIZVAJALEC LETO 
ASiR Adaptive Statistical Iterative Reconstruction GE Healthcare 2008 
Veo (MBIR) Veo Model-Based Iterative Reconstuction GE Healthcare 2009 
ASIR-V ASIR-V GE Healthcare 2013 
IRIS Image Reconstruction In Image Space Siemens Healthcare 2009 
SAFIRE Sonogram-Affirmed Image Reconstruction Siemens Healthcare 2010 
ADMIRE Advanced Modeled Iterative Reconstruction Siemens Healthcare 2014 
iDose4 iDose4 Philips 2009 












Pozitronska emisijska tomografija običajno zagotovi zelo malo anatomskih podatkov, 
zaradi česar je težko natančno lokalizirati regije, kjer je nenormalno kopičenje, zlasti v 
študijah onkologije, kjer se bolezen širi. Pogosto je tako, da bolj kot je specifičen 
radiofarmak, manj anatomskih informacij je na voljo za pomoč pri orientaciji. Povezava 
prenosa radionuklida in visoko ločljivostnega anatomskega slikanja (računalniška 
tomografija) močno pomaga pri lokalizaciji in karakterizaciji bolezni, vendar v idealnem 
primeru zahteva, da sta dve sliki prostorsko združeni (Bailey et al., 2014). 
Hibridni sistemi, med katere uvrščamo tudi PET/CT, nudijo alternativno rešitev. Trenutna 
generacija hibridnih PET/CT sistemov je konfigurirana vzporedno, tako da je CT 
komponenta nameščena v sprednji del skenerja, medtem ko je komponenta PET 
nameščena na zadnjo stran. Obe omenjeni komponenti se nahajata pod skupnim ohišjem 
nad dvema gantrijema z ločenimi pokrovi in v vseh primerih z uporabo iste slikovne mize 
(Khalil, 2011). Prednost te strojne opreme je, da se slike iz obeh modalitet zajemajo brez 
potrebe po nadaljnji manipulaciji. Seveda lahko ta predpostavka postane nezanesljiva, če 
se med zajemanjem podatkov pacient premika, vendar na splošno kombinirani hibridni 
sistemi zagotavljajo natančno in priročno metodo za doseganje registracije slike 
(Townsend, 2011).  
Poleg bistvene klinične koristi združitve anatomskih in funkcionalnih slik povezava CT s 
sistemom PET zagotavlja dodatno tehnično korist. Sposobnost sočasnega zajemanja CT 
podatkov je še posebej koristna za popravke atenuacije (Carney, 2011). Atenuacija je 
zmanjšanje števila zaznanih fotonov zaradi fotoelektrične absorpcije in Comptonovega 
sipanja znotraj pacienta in predstavlja fizični dejavnik, ki ima največji učinek na 
rekonstrukcijo slike. Vpliv atenuacije se kaže kot navidezno progresivno nižanje 
radioaktivnosti od roba do središča telesa in navidezno povišanje radioaktivnosti v koži in 
pljučih (Kemp, 2012). Matematično je atenuacija v enotnem mediju definirana kot 
N = N0e-μx, 
kjer je No število oddajanih fotonov, N število iztopnih fotonov, ki skozi medij prebijejo 
brez interakcije, x dolžina poti, ki jo foton potuje v mediju, μ pa koeficient linearne 
oslabitve in verjetnost na enoto razdalje, da bo prišlo do interakcije. Pri anihilacijskih 
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fotonih z energijo 511 keV, kar je relativno visoka energija, je prevladujoča interakcija 
Comptonovo sipanje (Kemp, 2012). 
Prednosti uporabe dodatka računalniške tomografije so torej natančnejše določanje 
aktivnosti v izbranem volumnu zaradi popravka atenuacije, večja natančnost in zanesljivost 
pri lokalizaciji področja, v katerem je nenormalno kopičenje, ter učinkovito zmanjšanje 
celotnega trajanja postopka skeniranja zaradi hitrosti, s katero se pridobivajo podatki preko 
razširjenega FOV (Bailey et al., 2014). Kljub temu, da povzroča več pomembnih koristi, je 
treba opozoriti, da je dodajanje računalniške tomografije k PET sistemu privedlo do 
znatnega povečanja odmerka sevanja, ki ga pacienti prejmejo  v postopku radionuklidnega 
slikanja (Bailey et al., 2014). Obstajajo splošne pomanjkljivosti objavljenih nacionalnih ali 
mednarodnih smernic za tipične CT odmerke pri hibridnem slikanju. 
1.4 Doze sevanja 
Doza sevanja je merilo za količino energije, ki jo ionizirajoče sevanje odda izbrani 
prostornini snovi, v kateri se absorbira, oziroma merilo za škodo, ki jo ionizirajoče sevanje 
povzroči v človeku.   
 Absorbirana doza je merilo za absorbirano energijo IO (ionizirajočega) sevanja v 
snovi. Definirana je kot energija, ki se absorbira v enoti mase snovi. Izražamo jo v 
Greyih, pri čemer je 1 Gy = 1 J/kg (Hall, Giaccia, 2012). 
 Ekvivalentna doza je absorbirana doza v tkivu ali organu, utežena glede na vrsto 
in kakovost sevanja. Osnovna enota za ekvivalentno dozo je Sievert (Sv). Utežni 
faktor nam pove, koliko je določena vrsta IO sevanja škodljiva. S pomočjo 
utežnega faktorja lahko določimo ekvivalentno dozo, ki je produkt absorbirane 
doze v tkivu in utežnega faktorja IO sevanja (Konda, 2011). 
 Izpostavljenost IO sevanju lahko povzroča škodo na zdravju. Za ocenitev te škode 
uporabljamo količino, ki jo imenujemo efektivna doza. Le ta upošteva poleg vrste 
sevanja tudi občutljivost tkiv, ki so obsevana (določena tkiva in organi so bolj 
občutljiva na sevanje kot druga). Izražamo jo v Sievertih (Sv). Efektivna doza je 
vsota ekvivalentnih doz vseh izpostavljenih organov ali tkiv, pomnoženih z 
ustreznimi tkivnimi utežnimi faktorji (Hall, Giaccia, 2012). 
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Celotna doza, ki jo prejme pacient, ki je opravil PET/CT preiskavo, je sestavljena iz dveh 
delov. Pri prvem delu pacientu intravenozno apliciramo radiofarmak 18-FDG 
(fluorodeoksiglukoza) (Bailey et al., 2014). 
V Franciji (2011) in Avstraliji (2017) so objavili diagnostično referenčne ravni za 
injicirane aktivnost FDG za PET/CT preiskavo, le ta v Franciji znaša 350 MBq, v 
Avstraliji pa 310 MBq. Etard in sodelavci (2012) so v svoji raziskavi določili, da je 
injicirana aktivnost FDG za pacienta, ki tehta med 50 in 100 kg v povprečju 300 MBq. 
Povprečna efektivna doza za pacienta od injicirane aktivnosti 18F-FDG znaša okoli 6 mSv 
(Lie al., 2019). 
Tabela 3: Prikaz aplicirane aktivnosti FDG (MBq) glede na telesno težo pacienta na 


































V drugem delu pacient prejme dozo s strani računalniške tomografije. Vrednost te doze je 
odvisna od raznih faktorjev; slikovnih parametrov (kV, mAs), rekonstrukcijske tehnike 
proizvajalca, protokola slikanja, teže in velikosti pacienta – BMI, ipd (Shah et al., 2018).  
Tipično se vrednosti DLP pri CT slikanju celega telesa s protokolom za lokalizacijo in 
popravke atenuacije gibljejo do približno 800 mGy·cm, kar ustreza efektivni dozi okoli 8-9  
mSv na slikanje, medtem ko so pri slikanju krajših področij (npr. slikanje od baze lobanje 
do sredine stegnenice in slikanje od vrha glave do sredine stegnenice) vrednosti DLP dva 
do trikrat nižje (Etard et al., 2012).  
Tu želimo poudariti, da smo v raziskavi za magistrsko delo obravnavali izključno doze, ki 
jih pacienti prejmejo zaradi računalniške tomografije (DLP, CTDIvol). 
1.5 Dozne količine pri računalniški tomografiji – CTDI in DLP 
Zaradi specifične cilindrične geometrije se v računalniški tomografiji uporabljata dve 
posebni dozimetrični količini. To sta računalniško tomografski dozni indeks (CT Dose 
Index - CTDI) ter produkt doze in dolžine obsevanega področja (Dose Length Product – 
DLP) (Nagel, 2007). 
Računalniško tomografski dozni indeks (CTDI) je standardna dozimetrijska količina v 
računalniški tomografiji, ki predstavlja srednjo absorbirano dozo v izbrani rezini vzdolž z - 
osi od serije sosednjih ekspozicij. Na Sliki 6 vidimo shematski prikaz CTDI-ja (Nagel, 
2007). 
 
Slika 5: Shematski prikaz CTDI (Nagel, 2007). 
Položaj prereza (cm) 
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CTDI je ekvivalent vrednosti doze znotraj obsevanega preseka, ki bo nastal, če se tipični 
dozni profil iz Slike 6 transformira v pravokotno obliko širine enake nominalni debelini 
preseka. CTDI je torej mera izpostavljenosti sevanju na specifični lokaciji, oziroma znotraj 
posameznega preseka in je odvisen od primarne kolimacije, razdalje kolimatorjev, 
polsence in količine sipanega sevanja (Nagel, 2007). 
CTDI merimo s posebnimi ionizacijskimi celicami, ki jih namestimo v posebne 
dozimetrične fantome (CTDIw).  Meritev CTDI se izvaja samo za eno rotacijo rentgenske 
cevi (en aksialni presek), računa pa se kot količnik integralne absorbirane doze in 
nominalne celotne kolimacije snopa (Slika 6). CTDI je enak površini pod krivuljo doznega 
profila, razdeljenega na skupno širino preseka (Nagel, 2007). CTDI izračunamo na 
naslednji način: 
, 
kjer D(z) označuje odvisnost doze od položaja na z osi, T pa predstavlja nominalno 
kolimacijo snopa. Enota za CTDI je J/kg, navajamo pa jo v Gy (Buzug, 2008). 
Interval, v katerem je potrebno sešteti prispevek razpršenega sevanja, se dejansko zmanjša 
skupaj z debelino rezine. Vendar je območje razpršenega sevanja skoraj neodvisno od 
debeline rezine. Tanjše kot so rezine, bolj je nepopolna pokritost prispevka doze. Da bi se 
izognili podcenjevanju odmerka, so uvedli tako imenovani praktični CTDI100, ki 
predstavlja integral radiacijskega doznega profila za posamezni aksialni presek in za točno 
definirane meje integrala, ki znašajo ± 50 mm (Buzug, 2008).  
 
Poseben pomen ima tako imenovani uteženi CTDI, ki predstavlja povprečno vrednost 




Uteženi indeks doze (CTDIw) je določen iz uteženega povprečja meritve CTDI100 v sredini 
fantoma in na njegovem obrobju (Buzug, 2008).  
Vendar pri spiralnem zajemu slik količina CTDIw ne poda ustrezne informacije, saj ne 
upošteva podatka o gostote rezov in dolžine preiskovalnega področja (McCollough et al, 
2011). Zato je primernejša količina CTDIvol, ki pri spiralnem zajemu slike upošteva tudi 
gostoto rezov (pitch faktor)  
. 
Vse do sedaj opisane dozimetrijske količine, ki temeljijo na CT doznem indeksu, so merilo 
lokalnega odmerka v opazovanem preseku. Vendar je škoda za pacienta pri skeniranju z 
desetimi rezi 10-krat večja od doze skeniranja z enim samim rezom, čeprav je v obeh 
primerih doza enaka. Ta kontradiktornost izhaja iz definicije absorbirane doze, kot količine 
absorbirane energije dE na enoto mase dm, in s povečanjem števila rezov se masa 
avtomatsko povečuje pri tem pa doza ostaja konstantna. Da bi količinsko določili skupni 
učinek sevanja n rezin, oziroma velikosti (dolžine) obsevanega področja, se uporablja tako 
imenovani produkt doze in dolžine polja (DLP – Dose Lenght Product) (Buzug, 2008). 
 
N je število rezov debeline T, p pa razmerje med pomikom mize med dvema rezoma in 
debelino reza (pitch). Enota za DLP je mGy*cm.  
CT naprave na zaslonu prikažejo vrednosti CTDIvol in DLP-ja. DLP je v osnovi mera 
skupne absorbirane energije za posamezni snemalni protokol in na ta način integralna mera 
tveganja izpostavljenosti ionizirajočemu sevanju. Na primer, CT pregled abdomna ima 
lahko isti CTDIvol kot CT pregled medenice, ampak bo DLP abdomna večji, sorazmerno 
anatomski regiji, ki se skenira (Buzug, 2008). 
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1.6 Diagnostične referenčne ravni - DRL 
Kmalu po odkritju ionizirajočega sevanja (IO) so se ljudje začeli zavedati njegovih 
škodljivih vplivov na človekovo zdravje. Posledica je bil začetek razvoja sistema varstva 
pred sevanjem. Varstvo pred sevanji kakršno poznamo danes je precej drugačna od varstva 
tedaj. Kljub temu pa glavni namen ostaja isti: zagotoviti učinkovito zaščito brez 
pretiranega omejevanja koristne uporabe sevanja. Učinkovito varstvo pred sevanjem 
preprečuje nepotrebne ali neproduktivne obsevanosti, kar dosegamo z upoštevanjem 
osnovnih načel varstva pred sevanji: 
a) IO uporabljamo le, če skupna korist zaradi uporabe presega škodo zaradi 
izpostavljenosti sevanju – načelo upravičenosti; 
b) Zaščita pred sevanjem mora biti urejena tako, da so prejete doze in število 
izpostavljenih posameznikov tako nizko, kot je to mogoče doseči ob upoštevanju 
namena uporabe sevanja ter gospodarskih in socialnih dejavnikov – načelo 
optimizacije zaščite. 
c) Kadar izpostavljeni posamezniki nimajo neposredne koristi zaradi uporabe sevanja 
mora tisti, ki sevanje uporablja, poskrbeti, da so prejete doze teh posameznikov pod 
določenimi mejnimi vrednostmi – načelo individualnih doznih omejitev (Zdešar, 
2002).  
 
Načela omejevanja individualnih doz pri medicinski obsevanosti ne uveljavljamo, ker je 
korist za pacienta, če je postopek upravičen, precej večja od možne škode. Zato sta načeli 
upravičenosti in optimizacije pri medicinski uporabi IO še toliko pomembnejši (Zdešar, 
2002).  
Odločitev o upravičenosti radiološkega posega je prvi korak pri varstvu pred sevanjem. 
Poseg se lahko izvede le, če zanj obstaja jasna klinična indikacija in če je mogoče 
pričakovati, da bo korist zaradi posega večja od škode zaradi prejete doze (Zdešar, 2002).  
Dozo sevanja, ki jo med posegom prejme pacient, razdelimo na neogibni del, ki je 
upravičen s koristjo za pacienta pri postavljanju diagnoze ali zdravljenju, ter neupravičeni 
del. Včasih je neupravičen kar celotni poseg (zaradi neutemeljene indikacije,...). Kadar je 
poseg upravičen, vendar zaradi uporabe neustrezne opreme ali tehnike oziroma 
nestrokovne uporabe sicer dobre tehnike ni optimiziran, je neupravičen le del prejete doze 
sevanja. Zato je zelo pomembna optimizacija posega. Optimizacija pomeni poiskati 
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najmanjšo dozo sevanja, pri kateri še dosežemo namen posega. Vsako nadaljnje 
zmanjševanje doze sevanja bi bilo pacientu v škodo, saj bi zmanjšalo kakovost 
diagnostičnih informacij in s tem ogrozilo pravilnost postavitve diagnoze. Eno izmed 
orodij pri ugotavljanju in omejevanju prekomerne obsevanosti pacientov, je postavitev 
diagnostičnih referenčnih ravni (Zdešar, 2002). 
Diagnostične referenčne ravni (DRL) so vrednosti izbrane dozimetrične količine, ki se 
uporabljajo kot preprost test za prepoznavanje situacij, kjer so ravni prejete doze pacientov 
v običajnih pogojih nenavadno visoke ali nizke. Na ta način DRL predstavljajo orodje za 
optimizacijo in pomagajo zagotoviti, da so doze, ki jih prejmejo pacienti v skladu z 
načelom ALARA (čim nižji in razumno dosegljivi) (European Commission, 2018). 
Pomembno pa se je zavedati, da DRL predstavljajo splošne smernice za klinično delo in 
niso uporabne kot referenčne vrednosti za posamezne paciente ali posamezno slikanje 
(Vano et al., 2017).    
1.7 Obstoječe raziskave 
Zaradi razlik v kliničnem namenu in velikosti področja skeniranja vrednosti DRL-jev za 
hibridno slikanje ni mogoče enačiti z DRL-ji za standardne CT preiskave. V člankih, ki so 
jih objavile druge države (Avstralija, Velika Britanija, Francija in druge) so predstavljeni 
rezultati raziskav na temo izpostavljenosti pacientov zaradi uporabe računalniške 
tomografije pri hibridnem slikanju PET/CT, medtem ko v Sloveniji raziskave s tega 
področja pri pregledu literature nisem zasledila.  
V Avstraliji so aprila leta 2017 objavili diagnostično referenčne ravni (DRL) za nuklearno 
medicinske preiskave, ki jih izvajajo. Objavili so DRL-je tako za aplicirane aktivnosti 18F-
FDG, kot tudi za CT dele pri PET/CT preiskavah za protokol slikanja telesa od vrha glave 
do sredine stegnenice, od baze lobanje do sredine stegnenice in za protokol slikanja celega 
telesa od vrha glave do vključno prstov na nogi. Vrednost diagnostično referenčne ravni za 
prvi protokol znaša 540 mGy·cm, za drugi protokol 325 mGy·cm in za tretji protokol 985 
mGy·cm (ARPANSA, 2017).  
V Veliki Britaniji je Inštitut za Fiziko in Inženirstvo v Medicini je ustanovil delovno 
skupino za izvedbo nacionalnega pregleda CT odmerkov za različne hibridne postopke 
slikanja, da bi ustvaril predlagane DRL za Združeno kraljestvo. Pri hibridnem sistemu 
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PET/CT so izbrali protokol slikanja telesa od vrha glave do sredine stegnenice. Podatke so 
razdelili glede na namen CT (popravek oslabitve, lokalizacija ali diagnostika) in uporabili 
tretje kvartile vrednosti povprečnih doznih odmerkov, da so ustvarili predlagane DRL. 
Ugotovljena diagnostična referenčna raven za PET/CT protokol od vrha glave do sredine 
stegnenice je znašala 400 mGy·cm (Moan, 2017). 
Julija 2011 je bila v Franciji izvedena raziskava, s katero so želeli ovrednotiti CT doze pri 
PET/CT preiskavah celega telesa (od vrha glave do vključno prstov na nogi). Vsaka 
nuklearno medicinska enota v Franciji, ki ima PET/CT, je dobila vprašalnik. Prvi del 
vprašalnika je bil povezan z opremo (proizvajalec aparata, model aparata, datum 
zagona,...), drugi del pa je obravnaval dozimetrične podatke. Medicinsko osebje je moralo 
beležiti starost, težo, vbrizgano aktivnost 18F-FDG, vrednosti CTDIvol in DLP za 20 
PET/CT preiskav pri pacientih, ki so tehtali od 50 do 100 kg. Rezultati v zvezi z 
aktivnostjo 18F-FDG in specifično aktivnostjo, CTDIvol in DLP so bili analizirani in 
primerjani s sedanjimi DRL za aplicirano aktivnost 18F-FDG in diagnostičnim CT ter z 
evropskimi smernicami za slikanje PET tumorjev. Za rezultate so uporabili tretje kvartile 
vrednosti povprečnih doznih odmerkov. Rezultati so pokazali, da je bil 75. percentil 
porazdelitve CTDIvol blizu 8 mGy, kar je bistveno nižje od trenutnega DRL za diagnostični 
CT (20 mGy). Ta velika razlika je posledica dejstva, da se v Franciji CT pri preiskavi 
PET/CT uporablja samo za popravek atenuacije in lokalizacijo signala PET in ne za 
diagnostične namene. 75. percentil distribucije DLP je bil blizu 750 mGy·cm. Te vrednosti 
bi se lahko predlagale kot nacionalne DRL (Etard et al., 2012).  
Namen raziskave, ki so jo leta 2016 izvedli Quinn in sodelavci, je bila primerjava dveh 
različnih CT tehnik pri odraslih onkoloških pacientih. V raziskavo je bilo zajetih 183 
odraslih pacientov (95 moških, 88 žensk). Retrospektivno so pregledali PET/CT posnetke 
dveh zaporednih skupin odraslih pacientov. Ena skupina pacientov je imela narejeno 
PET/CT preiskavo od višine baze lobanje do sredine stegnenice, druga pa PET skeniranje z 
diagnostičnim CT kakovostjo. Med skupinama so primerjali lastnosti protokola slikanja 
(kV, mA, pitch, čas rotacije,..), vrednosti CT doznega indeksa (CTDIvol), produkt doze in 
dolžine polja (DLP) ter aplicirano aktivnost 18F-FDG (MBq). Iz dobljenih podatkov 
njihove raziskave je znašala vrednost CTDIvol za PET/CT preiskavo pri moških pacientih 
5,1 ± 0,6 mGy, pri ženskah pa 4,8 ± 0,7 mGy. Ko so te vrednosti primerjali z CTDIvol 
vrednostmi diagnostične PET/CT preiskave, ki je pri moških pacientih znašala 12,1 ± 2,8 
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mGy in pri ženskah 10,2 ± 3,9 mGy, so ugotovili, da obstajajo statistično značilne razlike 
pri vrednosti CTDIvol med protokoloma. Enako so ugotovili tudi za vrednost DLP, in sicer 
je omenjena vrednost pri preiskavi PET/CT pri moških znašala 464 ±86 mGy·cm, pri 
ženskah 407 ± 73 mGy·cm, pri diagnostičnem PET/CT pri moških pa 1185 ± 249 mGy·cm 
in pri ženskah 912 ± 368 mGy·cm (Quinn et al., 2016).  
Tonkopi in sodelavci so leta 2013 objavili študijo, v kateri so ponazorili izboljšanje 
protokola za PET/CT slikanje. Najprej je bila izvedena raziskava 140 zaporednih 
pacientov, da se je ugotovil osnovni dozni odmerek iz celotne PET/CT preiskave. Po 
spremembi protokola pa so preiskali vzorec 100 pacientov, da bi ocenili zmanjšanje 
sevalnega odmerka po uvedbi novega protokola. V obeh primerih so bili pacienti slikani po 
protokolu od vrha glave do sredine stegnenice. S pomočjo vrednosti DLP-ja in anatomsko 
specifičnih pretvorbenih faktorjev so ocenili efektivno dozo CT komponente in kakovost 
slike. V analizo kakovosti slike je bilo vključenih 26 pacientov, ki so bili v študiji pred 
optimizacijo kot tudi po njej. Študije so bile naključne in slepe za izkušenega PET in CT 
čitalca, ki je ocenil kakovost slik. Ob primerjavi protokolov je vrednost CTDIvol starega 
protokola znašala 6,4 ± 2,4 mGy, pri optimiziranem protokolu pa 4,3 ± 1,6 mGy. Tudi 
vrednost DLP je bila pri starem protokolu višja in sicer je znašala 536,6 ± 222,4 mGy·cm, 
za razliko od optimiziranega, pri katerem je bil DLP 368,2 ± 145,3 mGy·cm (Tankopi et 
al., 2013). 
Bacher in Verfaillie sta konec leta 2019 objavila poročilo o trenutni uporabi hibridnih 
sistemov v nuklearni medicini (SPECT/CT in PET/CT). V poročilu so objavljene 
povprečne vrednosti CTDIvol in DLP CT dela pri SPECT/CT in PET/CT slikanju v 
evropskih in izven evropskih državah. Pri državah, ki imajo več kot 4 SPECT/CT-je ali 
PET/CT-je so poleg vrednosti CTDIvol in DLP objavljene tudi diagnostično referenčne 
ravni (DRL). V poročilu smo se osredotočili na CT doze tistih držav (Bolgarija, Francija, 
Nemčija, Švica, Združeno kraljestvo, Avstralija, Brazilija, Kanada, Indija, Koreja, Nova 
Zelandija, ZDA), ki so objavile DRL vrednosti (CTDIvol in/ali DLP) za naslednje protokole 
PET/CT slikanja; protokol 1: PET/CT slikanje telesa od baze lobanje do sredine 
stegnenice, protokol 2: PET/CT slikanje telesa od vrha glave do sredine stegnenice, 
protokol 3: PET/CT slikanje celega telesa od vrha glave do vključno prstov na nogah. Pri 
protokolu 1 sta DRL-je objavili Avstralija in Brazilija. Avstralija je objavila DRL za 
vrednost DLP (325 mGy*cm), medtem ko je Brazilija objavila DLP za vrednost CTDIvol 
(5,11 mGy). Pri protokolu 2 so vse naslednje naštete države objavile DRL-je tako za 
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CTDIvol kot tudi za DLP; Bolgarija (CTDIvol: 4 mGy, DLP: 392 mGy*cm), Francija 
(CTDIvol: 7 mGy, DLP: 650 mGy*cm), Švica (CTDIvol: 4,4 mGy, DLP: 416 mGy*cm), 
Združeno kraljestvo (CTDIvol: 3,4 mGy, DLP: 326 mGy*cm), Avstralija (CTDIvol: 4,41 
mGy, DLP: 474 mGy*cm) in Koreja (CTDIvol: 4,6 mGy, DLP: 429,2 mGy*cm). Pri 
protokolu 3 so DRL-je za CTDIvol in DLP objavile Francija (CTDIvol: 8 mGy, DLP: 750 
mGy*cm), Švica (CTDIvol: 5 mGy, DLP: 720 mGy*cm) in Koreja (CTDIvol: 5,96 mGy, 




Namen magistrske naloge je bil, na podlagi retrospektivne študije oceniti tipične doze 
zaradi CT slikanja pri standardnih PET/CT preiskavah (trije protokoli) na nuklearno 
medicinskih enotah v Sloveniji in ugotoviti, ali obstajajo statistično značilne razlike med 
njimi. Na podlagi dobljenih podatkov smo ocenili povprečno vrednost tipične doze pri 
posameznem protokolu na posamezni nuklearno medicinski enoti v Sloveniji in jih 
primerjali s tujimi strokovnimi raziskavami. 
Cilj raziskave je bil pridobiti podatke, s pomočjo katerih je prikazana dejanska CT dozna 
obremenitev pacientov pri hibridnem slikanju PET/CT v Sloveniji. 
2.1 Raziskovalna vprašanja 
 Raziskovalno vprašanje 1: Kolikšna je tipična doza, ki jo pacient prejme od CT dela 
PET/CT preiskave v Sloveniji? 
 Raziskovalno vprašanje 2: Ali obstajajo statistično značilne razlike v CT dozi med 
enakimi protokoli hibridnega PET/CT slikanja med nuklearno medicinskimi enotami v 
Sloveniji? 
 Raziskovalno vprašanje 3: Kolikšna je tipična izpostavljenost pacientov zaradi CT 




3 METODE DELA 
V raziskavo so bili vključeni vsi trije oddelki za nuklearno medicino v Sloveniji, ki imajo 
napravo PET/CT, to so  
- oddelek za nuklearno medicino Onkološkega Inštituta v Ljubljani, aparat PET/CT 
Siemens Biograph mCT 40,  
- Klinika za nuklearno medicino v Univerzitetnem kliničnem centru v Ljubljani, 
aparat PET/CT Siemens Biograph mCT 128 in  
- oddelek za nuklearno medicino v Univerzitetnem kliničnem centru v Mariboru, 
aparat PET/CT Siemens Biograph mCT 40.  



















Tabela 4: Osnovne specifikacije aparatov 
CT Siemens Biograph 












Število rezov 40 40 128 
Premer odprtine nosilca 
– gantry 
780 mm 780 mm 780 mm 











Dimenzije kristalov 4,0 × 4,0 × 20 mm 4,0 × 4,0 × 20 mm 4,0 × 4,0 × 20 mm 
Število detektorskih 
obročev 
4 4 4 
Število slik (en položaj 
mize) 
109 109 109 
Debelina reza 2,027 mm 2,027 mm 2,027 mm 
Dolžina aksialnega 
vidnega polja 
220,1 mm (št. slik x 
debelina reza) 
220,1 mm (št. slik x 
debelina reza) 
220,1 mm (št. slik x 
debelina reza) 
Premer odprtine nosilca 
– gantry 
780mm 780mm 780mm 
Čas preleta (Time of 
flight) 
Omogoča Omogoča Omogoča 
Zbiranje podatkov je potekalo od 1.3.2019 do 30.1.2020, na vsakem aparatu pa so bili 
zbrani podatki za 180 pacientov.  
Pri vsakem protokolu (Protokol 1: PET/CT slikanje telesa od baze lobanje do sredine 
stegnenice, Protokol 2: PET/CT slikanje telesa od vrha glave do sredine stegnenice, 
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Protokol 3: PET/CT slikanje celega telesa od vrha glave do vključno prstov na nogah), smo 
na posameznem aparatu analizirali prejete doze (CTDIvol in DLP) šestdesetih (n = 60) 
pacientov. Skupna velikost vzorca za raziskavo je tako zajemala 540 pacientov (n = 540). 
Pacienti so bili izbrani priložnostno, kar pomeni, da smo zajeli vse paciente, ki so prišli na 
PET/CT preiskavo in so imeli opravljeno CT slikanje z enim od zgoraj navedenih 
protokolov ter so po teži ustrezali karakteristiki »tipičnega pacienta« (70 – 90 kg).  
Za izvedbo empiričnega dela sem pridobila dovoljenje komisije Republike Slovenije za 
medicinsko etiko, dovoljenje Komisije za etiko in strokovno oceno protokolov kliničnih 
raziskav (KESOPKR) na Onkološkem Inštitutu v Ljubljani ter soglasja predstojnikov 
oddelkov na posamezni nuklearno medicinski enoti. Kopije navedenih dovoljenj se 
nahajajo v Prilogi 1.   
3.1 Protokol slikanja 
Obstajajo različni protokoli CT slikanja, ki se uporabljajo v PET/CT sistemih. 
Najpogosteje se uporabljajo protokoli za lokalizacijo in korekcijo atenuacije žarkov gama, 
pri katerih se nastala CT slika ne uporablja v diagnostične namene. Za namen lokalizacije 
in popravkov atenuacije zadošča nižja kakovost slike, zato se ta slikanja lahko izvajajo s 
protokoli, ki vodijo do nižje dozne izpostavljenosti pacientov. Poleg tega se na PET/CT 
napravah uporabljajo tudi pravi diagnostični protokoli, pri pacientih, ki potrebujejo 
diagnostični CT širšega območja. V tem primeru bolniku apliciramo kontrastno sredstvo in 
prilagodimo protokol snemanja. Med oddelki, vključenimi v raziskavo, slikanje z 
diagnostičnimi CT protokoli na PET/CT napravah izvajamo samo na oddelku za nuklearno 
medicino na Onkološkem inštitutu v Ljubljani (pri približno 10 % vseh PET/CT preiskav). 
V raziskavi smo se osredotočili samo na protokole slikanja za lokalizacijo in popravke 
atenuacije, saj so na vseh treh oddelkih, ki so vključeni v raziskavo, najpogosteje v uporabi 
(90 %). 
Od diagnoze pacienta je odvisno, kateri radiofarmak se uporabi pri PET/CT preiskavi. 
Najpogosteje uporabljani radiofarmak je 18F – FDG, ki se uporablja (v pribl.. 80 %) v 
diagnostiki raka pljuč, debelega črevesa in rektuma, malignega melanoma, limfomov, raka 
glave in vratu, požiralnika, raka dojke, pankreasa, možganov in ščitnice. Trenutno se na 
Onkološkem inštitutu v Ljubljani in na Kliniki za nuklearno medicino v Ljubljani 
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uporablja tudi 18F – HOLIN (v pribl. 10 %), ki se kopiči v jetrnih tumorjih, medularnem 
karcinomu, nekaterih možganskih tumorjih ter adenomih paratiroidee, najpogosteje pa se 
uporablja za opredelitev karcinoma prostate. Na Onkološkem inštitutu v Ljubljani 
uporabljajo tudi 18F – FET, ki je pomemben v nevro onkologiji, medtem ko na Kliniki za 
nuklearno medicino uspešno uporabljajo 68Ga pri nevroendokrinih tumorjih.  
Standardni protokol zajema snemanje telesa od lobanjske baze do sredine stegnenice, kadar 
pa se problem nahaja izven tega območja, se slikovno območje poveča tako, da se zajame 
celotna glava (npr. pri ORL področju in limfomih) oziroma se poslika celotno telo od vrha 
glave pa vse do konic prstov na nogi (npr. pri malignem melanomu in pri sumu na 
metastaze).  
Na vsakem PET/CT aparatu smo zbrali in analizirali doze, ki jih prejmejo pacienti pri CT 
delu preiskave za tri različne protokole, ki so skupni vsem trem nuklearno medicinskim 
enotam: 
Protokol 1: PET/CT slikanje telesa od baze lobanje do sredine stegnenice. 
Protokol 2: PET/CT slikanje telesa od vrha glave do sredine stegnenice. 
Protokol 3: PET/CT slikanje celega telesa od vrha glave do vključno prstov na 
nogah.   
Navedeni protokoli se uporabljajo pri večini (70 – 85 %) izvedenih preiskav na vseh treh 
PET/CT aparatih. Iz raziskave smo izključili diagnostične protokole slikanja (saj jih ne 
izvajajo vse tri enote), PET/CT preiskave pri katerih ni bil uporabljen 18F – FDG (pri 18F 
– HOLIN se izvede PET/CT slikanje od vrha glave do konca stegnenice in pri 18F – FET 
samo področje glave) in PET/CT preiskave, pri katerih zaradi bolečin ali drugih razlogov 
pacient ni bil posnet v standardnem položaju (npr. roke ob telesu pri protokolu 1 in 2). 
Pri prvih dveh protokolih med slikanjem pacient leži na preiskovalni mizi na hrbtu, roke so 
dvignjene nad glavo, medtem ko pri slikanja celega telesa pacient leži z rokami ob telesu. 
Vsem protokolom je skupno, da se najprej posname pregledna slika oz. topogram, na 
katerem označimo zajemalno polje ter podatke druge sekvence slikanja (CT). Vse tri NM 
enote za zajem pregledne slike uporabljajo enak protokol (Tabela 5). 
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Tabela 5: Tehnični parametri slikanja pri slikanju pregledne slike 
Pregledna slika 
mA kV Širina snopa 
35 100/120* 0,6 mm 
*Pri protokolu 1 in 2 uporablja OI anodno napetost 100 kV, KNM in UKC MB pa 120 kV. 
Pri protokolu 3 uporabljajo vse tri NM enote anodno napetost 120 kV.  
Sledi spiralno CT slikanje za lokalizacijo in korekcijo atenuacije, ki traja le nekaj sekund.  
Tudi pri tem slikanju vsi trije oddelki uporabljajo zelo podobne protokole, pri čemer v 
UKC MB uporabljajo anodno napetost 120 kV, na OI Ljubljana uporabljajo 100 kV, 120 
kV ali 140 kV (na podlagi referenčnih vrednosti mAs in kV povprečnega preiskovanca 
sistem sam uravnava tok in napetost posameznemu preiskovancu), na KNM pa 100 kV in 
120 kV. Ostali podatki zajemanja slike so navedeni v spodnji Tabeli 6. 













Dose4D / kV 
16 x 1,2 mm 35 s 1 s 0,8 200 100/120/140* Vklopljeno*  
CARE Dose4D - samodejni nadzor in modulacija toka. 
CARE kV - samodejni nadzor napetosti (vklopljeno samo na OI in na KNM). 
Na podlagi referenčnih vrednosti mAs in kV (povprečnega preiskovanca - 175cm, 75kg) 
sistem uravnava tok in napetost posameznemu preiskovancu. 
Po končanem CT slikanju se izvedejo rekonstrukcije, pri kateri UKC MB uporablja FBP, 
KNM in OI pa iterativno rekonstrukcijo (algoritem SAFIRE). Ostali parametri 





Tabela 7: CT - rekonstrukcija podatkov 
Serija slik za korekcijo atenuacije 
Rekonstrukcijska 
metoda 
Kernel Debelina reza Inkrement Matrika 
IR / FBP* B19 LowDose 5 mm 3 mm 512 x 512 
*IR (rekonstrukcijski algoritem SAFIRE) se uporablja na Onkološkem Inštitutu v Ljubljani 
ter na Kliniki za nuklearno medicino v Ljubljani, FBP pa na oddelku za nuklearno 
medicino v Mariboru 
Sledi PET del preiskave, ki pri protokolu 1 in 2 traja od 10 - 16 min in pri protokolu 3 od 
20 - 30 min, odvisno od števila premikov mize (bed position) in časa zajemanja podatkov 
na en premik mize. Po snemanju PET dela se sproti začnejo izvajati tudi rekonstrukcije 
PET podatkov (Tabela 8), pri čemer se na vseh treh NM enotah uporablja IR 
rekonstrukcijska tehnika.  
Tabela 8: Rekonstrukcija PET podatkov 







Matrika Povečava Filter FWHM za 
Gauss filter 
IR 2 21 200 x 200 1,0 Gauss 2 mm 
Zelo pomembno je, da se pacient med slikanjem ne premika, saj že fiziološko gibanje 
telesa (dihanje, bitje srca, izločanje radiofarmaka skozi urinarni trakt in aktivnost mišic 
prebavil) pripomore k manjšim neskladjem med PET in CT slikami. Če je premik pacienta 
v nekem področju prevelik za možnost retrogradnje manulane registracije slik, je potrebno 
interesno področje ponovno slikati, a takšnih primerov ni veliko, zato jih nismo vključili v 
študijo. 
Ker gre za retrospektivno študijo smo tehnične parametre PET/CT protokolov ter podatke 
o pacientu (telesna teža in višina) in njegovi obsevanosti (CTDIvol in DLP) pridobili s 
pomočjo računalniškega programa »Syngo.via«, ki ga uporabljajo na vseh treh nuklearno 
medicinskih enotah (Slika 7).  
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Slika 6: Prikaz pridobivanja podatkov iz računalniškega programa »Syngo.via« 
Ker pri nekaterih pacientih v program niso bili vneseni vsi pacientovi podatki, smo le te 
poiskali v oddelčnem arhivu. Vsak pacient pred preiskavo izpolni vprašalnik, na katerem 
se nahajajo vprašanja o telesni teži, telesni višini, raznih boleznih, bolečinah ipd., izpolnjen 
vprašalnik se skupaj z izvidom hrani v pacientovi kartoteki v oddelčnem arhivu. Ti podatki 
so lahko tudi napačni oz. lahko pride do odstopanj v kolikor niso bili pri izpolnjevanju tega 
formularja resnično stehtani in izmerjeni. 
3.2 Analiza rezultatov 
Obdelava podatkov in statistična analiza sta bili izvedeni s pomočjo programa Excel in 
programa IBM STATISTIC SPSS 25. Za preverjanje normalne porazdelitve vzorca smo 
uporabili Shapiro-Wilk test. V kolikor so bili vzorci normalno porazdeljeni smo za 
nadaljnjo statistično analizo uporabili enosmerno analizo variance (ANOVA) in LSD post 
hoc analizo. V primeru, da vzorci niso bili normalno porazdeljeni smo uporabili Kruskal-
Wallis test in post hoc Dunn Bonferroni primerjavo parov. Statistično značilno razliko je 




V tem poglavju so predstavljeni rezultati analize podatkov, zbranih na 540 pacientih na 
treh PET/CT aparatih. V uvodnem delu bomo predstavili podatke o primerjavi posameznih 
skupin pacientov z namenom, da potrdimo primerljivost vseh treh skupin. V nadaljevanju 
pa bomo predstavili  rezultate analize dozimetričnih podatkov in sicer  
 vrednosti doznih količin za pregledne slike, 
 vrednosti doznih količin za spiralna slikanja in 
 vrednosti skupne vrednosti DLP. 
4.1 Podatki o analizi skupin pacientov za posamezen protokol 
Da omogočimo primerljivost podatkov, zbranih na PET/CT aparatih, vključenih v 
raziskavo, moramo zagotoviti, da so skupine pacientov na različnih aparatih med seboj 
primerljive. V ta namen smo primerjali porazdelitve skupin pacientov po naslednjih treh 
parametrih:  
 telesna teža, 
 telesna višina in  
 indeks telesne mase. 
Ker raziskava vključuje analizo treh različnih CT protokolov, moramo zagotoviti 
primerljivost skupin za vsak protokol posebej. Tako so v tem podpoglavju  predstavljeni 
podatki analize skupin pacientov za protokole: 
 PET/CT protokol slikanja telesa od baze lobanje do sredine stegnenice,  
 PET/CT protokol slikanja telesa od vrha glave do sredine stegnenice in  
 PET/CT slikanje celega telesa od vrha glave do vključno prstov na nogah. 
4.1.1 PET/CT protokol slikanja telesa od baze lobanje do sredine 
stegnenice 
V Tabeli 9 so prikazane osnovne statistične značilnosti (telesna teža, telesna višina in ITM) 
vseh treh skupin pacientov, ki so opravili PET/CT slikanje po protokolu od baze lobanje do 
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sredine stegnenice, na različnih NM enotah (oddelek za nuklearno medicino na 
Onkološkem inštitut – OI, Klinika za nuklearno medicino v Ljubljani – KNM, oddelek za 
nuklearno medicino v Univerzitetnem kliničnem centru v Mariboru – UKC MB).  
Tabela 9: Osnovne statistične značilnosti pacientov v skupini slikanja telesa od baze 
lobanje do sredine stegnenice. N – število pacientov, STD – standardni odklon, ITM – 
indeks telesne mase 
NM ENOTA N TEŽA ± STD. VIŠINA ± STD. ITM ± STD. 
OI 60 78,02 ± 6,13 172,21 ± 8,19 26,4 ± 2,56 
KNM 60 74,45 ± 5,27 172,98 ± 7,77 25,01 ± 2,78 
UKC MB 60 79,28 ± 6,81 171,42 ± 5,07 26,99 ± 2,22 
S pomočjo ANOVE samo ugotovili, da ni statistično značilnih razlik v višini (p = 0,487). 
Z uporabo Kruskal-Wallis testa smo ugotovili, da obstaja statistično značilna razlika v 
telesni teži med tremi ustanovami (p < 0,001). Z Dunn Bonferroni post hoc analizo parov 
smo ugotovili, da obstajajo statistično značilne razlike med KNM in OI (p = 0,002) ter, 
KNM in UKC MB (p < 0,001), med UKC MB in OI pa ni statistično značilnih razlik v 
teži.  
Na podlagi rezultatov testa Kruskal-Wallis smo ugotovili, da obstajajo tudi statistično 
značilne razlike v ITM med ustanovami (p < 0,001). Z Dunn Bonferroni post hoc analizo 
parov smo ugotovili, da obstajajo statistično značilne razlike med KNM in OI (p = 0,008) 
ter, KNM in UKC MB (p< 0,001), med UKC MB in OI pa ni statistično značilnih razlik v 
ITM. 
Glede na to, da rezultati kažejo, da imajo pacienti v skupini KNM statistično značilno nižjo 
telesno težo in indeks telesne mase od ostalih dveh skupin to lahko pomeni, da bodo 
vrednosti CTDIvol in DLP na KNM nekoliko podcenjene v primerjavi z ostalima dvema 
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skupinama. Ker pa je povprečna teža pacientov v skupini z KNM le za približno 5 % nižja 
od povprečne teže pacientov v drugih dveh skupinah, lahko razlike vodijo le do manjših 
razlik v povprečnih vrednostih ovrednotenih dozimetričnih količin (CTDIvol in DLP), ne 
morejo pa povzročiti (ali pojasniti) velikih odstopanj.  
4.1.2 PET/CT protokol slikanja telesa od vrha glave do sredine 
stegnenice 
V Tabeli 10 so prikazani zbrani podatki treh skupin pacientov, ki so opravili PET/CT 
slikanje telesa od vrha glave do sredine stegnenice, na treh različnih NM enotah. S tabelo 
smo ponazorili osnovne statistične značilnosti posamezne skupine pacientov (telesna teža, 
telesna višina in indeks telesne mase). 
Tabela 10: Osnovne statistične značilnosti pacientov v skupini slikanja telesa od vrha 
glave do sredine stegnenice. N – število pacientov, STD – standardni odklon, ITM – indeks 
telesne mase 
NM ENOTA N TEŽA ± STD. VIŠINA ± STD. ITM ± STD. 
OI 60 80,04 ± 6,76 172,24 ± 8,73 27,08 ± 2,72 
KNM 60 77,85 ± 6,72 171,36 ± 5,75 26,62 ± 3,11 
UKC MB 60 78,06 ± 6,47 171,41 ± 5,07 29,26 ± 17,81 
Kruskal-Wallis test je pokazal, da se skupine statistično značilno ne razlikujejo po telesni 
teži (p = 0,092), ali po indeksu telesne mase (p = 0,495). Prav tako pa je ANOVA 
pokazala, da ni statistično značilnih razlik v višini med ustanovami (p = 0,197). Ker so 
našteti parametri med seboj primerljivi, ne pričakujemo značilnejših razlik v vrednostih 
CTDI in DLP med skupinami pri PET/CT protokolu slikanja od vrha glave do sredine 
stegnenice, ki bi bile posledica razlik v telesnih značilnostih med posameznimi 
podskupinami pacientov. 
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4.1.3 PET/CT protokol slikanja celega telesa od vrha glave do 
vključno prstov na nogah 
V Tabeli 13 so prikazani še zadnji podatki o osnovnih značilnostih skupin pacientov. Kot 
pri prejšnjih protokolih smo tudi tukaj v raziskavo vključili tri skupine pacientov. Pacienti 
prve skupine so bili zajeti na OI, drugi na KNM in tretji v UKC MB. Vsi pacienti so imeli 
opravljeno PET/CT slikanje telesa od vrha glave do vključno prstov na nogah.  
Tabela 11: Osnovne statistične značilnosti pacientov v skupini slikanje celega telesa od 
vrha glave do vključno prstov na nogah. N – število pacientov, STD – standardni odklon, 
ITM – indeks telesne mase 
NM ENOTA N TEŽA ± STD. VIŠINA ± STD. ITM ± STD. 
OI 60 78,32 ± 6,37 170,53 ± 8,07 27,05 ± 2,81 
KNM 60 78,67 ± 7 172,62 ± 9,04 26,58 ± 3,46 
UKC MB 60 78,53 ± 7,3 168,55 ± 13,07 29,4 ± 18,46 
Na podlagi rezultatov Kruskal-Wallis testa lahko zaključimo, da ni statistično značilnih 
razlik v telesni višini (p = 0,114), telesni teži (p = 0,987) ali indeksu telesne mase (p = 
0,313). Ti rezultati se ujemajo s primerjavami pri protokolu slikanja od vrha glave do 
sredine stegnenice, zato tudi tukaj ne pričakujemo, da bi telesne značilnosti pacientov 
lahko vodile do značilnejših razlik v vrednostih CTDIvol in DLP med skupinami. 
4.2 Analiza rezultatov dozimetričnih količin za pregledne slike 
V prvem delu analize izpostavljenosti pacientov smo primerjali protokole za zajem 
pregledne slike. Pri tem smo primerjali dve dozimetrični količini in sicer CTDIvol, ki 
odraža uporabljene ekspozicijske parametre, ter DLP, ki upošteva tudi dolžino obsevanega 
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področja. Kot v poglavju 4.1 smo tudi te rezultate primerjali za vsak protokol posebej, torej 
za:  
1. PET/CT slikanje telesa od baze lobanje do sredine stegnenice, 
2. PET/CT slikanje telesa od vrha glave do sredine stegnenice in 
3. PET/CT slikanje celega telesa od vrha glave do vključno prstov na nogah. 
Tabela 12: Vrednosti CTDIvol pri slikanju preglednih slik. Protokol 1: slikanje telesa od 
baze lobanje do sredine stegnenice, protokol 2: slikanje telesa od vrha glave do sredine 
stegnenice, protokol 3: slikanje telesa od vrha glave do vključno prstov na nogah. 
CTDIvol (mGy) 
 OI KNM UKC MB 
PROTOKOL 1 0,08 0,13 0,13 
PROTOKOL 2 0,08 0,13 0,13 
PROTOKOL 3 0,13 0,13 0,13 
Podatki vrednosti CTDIvol na posamezni NM enoti so prikazani v Tabeli 15. Opazimo, da 
so vrednosti CTDIvol pri slikanju preglednih slik konstantne, torej enake za vse paciente. 
Vidno je, da ima OI pri protokolu 1 in 2 nižjo vrednost (0,08 mGy) v primerjavi z ostalima 
NM enotama, kjer je vrednost 0,13 mGy. Ugotovljeno nižjo vrednost CTDIvol lahko 
pojasnimo kot posledico uporabe nižje anodne napetosti (100 kV), kakor ostali dve NM 
enoti (120 kV). Pri protokolu 3, kjer slikamo od vrha glave do vključno prstov na nogah, 
imajo vse tri NM enote konstantno vrednost 0,13 mGy.  
Iz prikazanih rezultatov pričakujemo, da bo OI izstopal pri protokolu 1 in 2 tudi pri 
vrednosti DLP glede na ostali NM enoti, medtem ko bi si morale biti pri protokolu 3 
vrednosti DLP razmeroma podobne pri vseh treh enotah. Ker so tu vrednosti CTDIvol 
enake pri vseh pacientih dodatne analize o statističnih razlikah med njimi nismo izvedli.  
V nadaljevanju se analiza podatkov nanaša na vrednost DPL pri slikanju preglednih slik pri 
vseh treh protokolih. Podatki so na Sliki 8 prikazani grafično (boxplot), vrednosti pa so v 
tabelarični obliki prikazane v Tabelah 16 do 18.  
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Slika 7: Grafični prikaz porazdelitve vrednosti DLP pri slikanju pregledne slike pri vseh 
treh protokolih.  
Iz Grafa 8 se jasno vidi odstopanje OI od ostalih dveh NM enot pri protokolu 1 in 2, kar 
smo tudi pričakovali, saj ima OI pri obeh omenjenih protokolih za 38 % nižjo vrednost 
CTDIvol kakor ostali dve NM enoti. 
Pri protokolu 3 vidimo, da ni vidnih večjih razlik med NM enotami. Pri vseh treh skupinah, 
ki so opravile slikanje po protokolu od vrha glave do vključno prstov na nogah, ni 
statistično značilnih razlik v telesni višini. Na vseh treh NM enotah so bili za slikanje 
pregledne slike pri protokolu 3 uporabljeni enaki ekspozicijski parametri (120 kV in 35 
mA), kar vodi do enakih vrednosti CTDIvol (0,13 mGy). Primerljive so tudi dolžine 
slikanih področij, saj imajo protokoli iste začetne in končne točke, med pacienti pa ni bilo 
statistično značilnih razlik v telesni višini. 
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Tabela 13: Vrednosti DLP pri slikanju pregledne slike pri slikanju od baze lobanje do 
sredine stegnenice (protokol 1) 
DLP pregledne slike (mGy*cm) 
NM enota Povprečje Standardni odklon Minimum Maksimum Mediana 
OI 9,1 0,36 7,9 10,4 9,2 
KNM 15,1 1,11 12,8 16,8 15,3 
UKC MB 14,3 0,96 13 16 14 
 
Tabela 14: Vrednosti DLP pri slikanju pregledne slike pri slikanju od vrha glave do 
sredine stegnenice (protokol 2) 
DLP pregledne slike (mGy*cm) 
NM enota Povprečje Standardni odklon Minimum Maksimum Mediana 
OI 9,5 0,70 8,3 11,2 9,4 
KNM 15,7 1,45 13,8 17,8 15,6 







Tabela 15: Vrednosti DLP pri slikanju pregledne slike pri slikanju od vrha glave do 
vključno prstov na nogah (protokol 3) 
DLP pregledne slike (mGy*cm) 
NM enota Povprečje Standardni odklon Minimum Maksimum Mediana 
OI 25,4 1,6 16,7 29,1 25,5 
KNM 25,6 1,36 22,9 29,7 25,5 
UKC MB 25,1 1,78 16 28 25 
4.3 Analiza rezultatov dozimetričnih količin za spiralna slikanja  
Do sedaj smo govorili o slikanju preglednih slik, kar predstavlja približno 5 % celotne 
izpostavljenosti ionizirajočemu sevanju pacientov pri CT slikanju. Glavni prispevek k 
izpostavljenost sevanju predstavlja spiralno slikanje.  
V nadaljevanju bomo predstavili rezultate analize vrednosti dozimetričnih količin, ki smo 
jih zabeležili na različnih NM enotah pri treh različnih protokolih spiralnega slikanja. 
4.3.1 Izpostavljenost pacientov pri CT slikanju telesa od baze 
lobanje do sredine stegnenice 
V Tabeli 11 so prikazani podatki vrednosti CTDIvol pri spiralnem slikanju telesa od baze 
lobanje do sredine stegnenice, pri treh različnih NM enotah. Dobljene podatke smo 
ponazorili na Sliki 9 ter predstavili v Tabeli 19. 
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Slika 8: Grafični prikaz porazdelitve vrednosti CTDIvol pri spiralnem slikanju telesa od 
baze lobanje do sredine stegnenice 
Tabela 16: Vrednosti CTDIvol pri spiralnem slikanju telesa od baze lobanje do sredine 
stegnenice 
CTDIvol pri spiralnem slikanju (mGy) 
NM enota Povprečje Standardni odklon Minimum Maksimum Mediana 
OI 2,59 0,31 1,96 3,28 2,61 
KNM 2,94 0,35 2,41 3,62 2,84 
UKC MB 4,77 0,55 3,7 6,08 4,73 
Iz prikazanih podatkov je največje odstopanje vrednosti CTDIvol opaženo pri UKC MB in 
sicer njihova povprečna vrednost pri spiralnem CT slikanju znaša 4,77 mGy. Najnižjo 
dozno obremenitev vidimo pri OI, kjer povprečna vrednost CTDIvol znaša 2,59 mGy. KNM 
ima v primerjavi z OI za 13,5 % višjo vrednost CTDIvol.  
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Podatki se med NM enotami razlikujejo, kar je tudi razumljivo, saj uporabljajo med seboj 
različne si protokole. OI in KNM uporabljata modulacijo anodne napetosti CARE kV 
(programsko orodje proizvajalca Siemens), medtem ko ima UKC MB to funkcijo 
izključeno. Vse tri NM enote uporabljajo avtomatski nadzor ekspozicije (Automatic 
Expousure Control - AEC). CARE kV pomeni, da programska oprema CT naprave 
samodejno preklaplja kV glede na zaznano maso pacienta. CARE kV oceni premer telesa s 
pomočjo pregledne slike preiskovanca. Na temelju uporabniško opredeljene kakovosti 
slike in slikanega področja se določi nastavitev kV, ki zmanjša vrednost CTDIvol a ohrani 
razmerje med kontrastom in šumom nespremenjeno. Vsak od proizvajalcev uporablja 
različne izvedbe AEC. PET/CT aparat proizvajalca Siemens, ki ga imajo vse tri NM enote, 
uporablja funkcijo CARE DOSE 4D, ki anodni tok prilagaja velikosti preiskovalca. 
Anodni tok se spreminja skladno s preiskovančevim profilom slabljenja tako vzdolž osi z 
kot tudi angularno. 
Med pacienti, ki smo jih vključili v raziskavo, je bila na OI anodna napetost 100 kV 
uporabljena pri 87 % vseh pacientov,  na KNM pri 70 %, medtem ko so bili v UKC MB pri 
protokolu od baze lobanje do sredine stegnenice vsi pacienti slikani z anodno napetostjo 
120 kV.   
S pomočjo Kruskal-Wallis testa smo ugotovili, da obstajajo statistično značilne razlike v 
CTDIvol med različnimi ustanovami (p < 0,001). S pomočjo Dunn Bonferroni post hoc 
primerjave parov smo ugotovili, da obstajajo statistično značilne razlike med OI in KNM 
(p = 0,031), OI in UKC MB (p < 0,001) in UKC MB in KNM (p < 0,001).  
Ker med NM enotami ne pričakujemo bistvenih odstopanj glede dolžine slikanega 
področja, razlike v vrednostih DLP dobro odražajo razlike v vrednosti CTDIvol. Po 
pričakovanju ima najnižjo povprečno vrednost DLP OI in sicer 251 mGy*cm, najvišjo 




Slika 9: Grafični prikaz porazdelitve vrednosti DLP pri spiralnem slikanju telesa od baze 
lobanje do sredine stegnenice 
Tabela 17: Vrednosti DLP pri spiralnem slikanju telesa od baze lobanje do sredine 
stegnenice 
DLP pri spiralnem slikanju (mGy*cm) 
NM enota Povprečje Standardni odklon Minimum Maksimum Mediana 
OI 251 28,04 194,2 316 251,4 
KNM 271 35,09 214,3 350,6 260 
UKC MB 455 56,11 347 586 453 
 
S pomočjo Kruskal-Wallis testa smo ugotovili, da obstajajo statistično značilne razlike v 
DLP vrednosti za slikanje med različnimi ustanovami (p < 0,001). S pomočjo Dunn 
Bonferroni post hoc primerjave parov smo ugotovili, da obstajajo statistično značilne 
razlike med OI in KNM (p = 0,003), OI in UKC MB (p < 0,001) in UKC MB in KNM (p < 
0,001). 
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4.3.2 Izpostavljenost pacientov pri CT slikanju telesa od vrha 
glave do sredine stegnenice 
Pričakujemo, da bodo podatki o vrednosti CTDIvol pri protokolu PET/CT slikanja telesa od 
vrha glave do sredine stegnenice so primerljivi s podatki CTDIvol pri protokolu slikanja od 
baze lobanje do sredine stegnenice. NM enote uporabljajo enake ekspozicijske parametre 
za slikanje obeh protokolov, kar vodi do podobnih vrednosti CTDIvol. Glavna razlika je v 
dolžini preiskovalnega polja, ki je pri protokolu, ki zajema celo glavo, daljše, zato 
pričakujemo nekoliko višje vrednosti DLP.  
V Tabeli 23 so prikazani podatki skupin pacientov, ki so bili slikani po protokolu od vrha 
glave do sredine stegnenice, na treh različnih NM enotah. Podatki iz tabele so grafično 
prikazani na Sliki 11. 
 
Slika 10:Grafični prikaz porazdelitve vrednosti CTDIvol pri spiralnem slikanju telesa od 
vrha glave do sredine stegnenice 
Pri spiralnem slikanju od vrha glave do sredine stegnenice je OI v uporabil 73 % 100 kV, 
KNM pa v 47 %, ostalo sta uporabila 120 kV. UKC MB je uporabil konstantno vrednost 
anodne napetosti 120 kV. 
Glede na prikazane podatke lahko ugotovimo, da ponovno izstopa UKC MB, njihova 
povprečna vrednost CTDIvol pri spiralnem slikanju telesa od vrha glave do sredine 
stegnenice znaša 4,82 mGy. Najnižjo dozno obremenitev vidimo pri OI, kjer povprečna 
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vrednost CTDIvol znaša 2,69 mGy. Tu lahko potrdimo naša pričakovanja, da se vrednosti 
CTDI ujemajo z vrednostmi CTDIvol pri protokolu, ki pri slikanju ne zajema celotne glave.  
S pomočjo Kruskal-Wallis testa smo ugotovili, da obstajajo statistično značilne razlike v 
CTDIvol vrednosti za slikanje med različnimi ustanovami (p < 0,001). S pomočjo Dunn 
Bonferroni post hoc primerjave parov smo ugotovili, da obstajajo statistično značilne 
razlike med OI in KNM (p < 0,001), OI in UKC MB (p < 0,001) in UKC MB in KNM (p < 
0,001).  
Tabela 18: Vrednosti CTDIvol pri spiralnem slikanju telesa od vrha glave do sredine 
stegnenice 
CTDIvol pri spiralnem slikanju (mGy) 
NM enota Povprečje Standardni odklon Minimum Maksimum Mediana 
OI 2,69 0,38 1,69 3,54 2,64 
KNM 3,25 0,41 2,41 4,11 3,22 





Slika 11:Grafični prikaz vrednosti DLP pri spiralnem slikanju telesa od vrha glave do 
sredine stegnenice 
Tabela 19: Vrednosti DLP pri spiralnem slikanju telesa od vrha glave do sredine 
stegnenice 
DLP pri spiralnem slikanju (mGy*cm) 
NM enota Povprečje Standardni odklon Minimum Maksimum Mediana 
OI 290 35,82 229,8 384,5 287,2 
KNM 355 60,05 238,3 474,6 345,5 
UKC MB 505 86,59 389,0 731,0 491,5 
Po pričakovanju ima najnižjo povprečno vrednost DLP OI, in sicer 290 mGy*cm. Najvišjo 
vrednost opazimo pri UKC MB, kjer povprečna vrednost znaša 505 mGy*cm.  
S pomočjo Kruskal-Wallis testa smo ugotovili, da obstajajo statistično značilne razlike v 
DLP vrednosti za slikanje med različnimi ustanovami (p < 0,001). S pomočjo Dunn 
Bonferroni post hoc primerjave parov smo ugotovili, da obstajajo statistično značilne 
razlike med OI in KNM (p < 0,001), OI in UKC MB (p < 0,001) in UKC MB in KNM (p < 
0,001). 
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4.3.3 Izpostavljenost pacientov pri CT slikanju celega telesa od 
vrha glave do vključno prstov na nogah 
Pri zadnjem, tretjem protokolu so bili pacienti slikani od vrha glave do konca prstov na 
nogah. Ker je preiskovalno področje daljše pričakujemo, da bodo vrednosti DLP višje kot 
pri prvih dveh protokolih. V Tabeli 27 so predstavljeni podatki o vrednosti CTDIvol pri 
omenjenem protokolu, na različnih NM enotah. Podatke smo ponazorili tudi s Sliko 13. 
 
Slika 12:Grafični prikaz porazdelitve vrednosti CTDIvol pri spiralnem slikanju telesa od 








Tabela 20: Vrednosti CTDIvol pri spiralnem slikanju telesa od vrha glave do vključno 
prstov na nogah 
CTDIvol pri spiralnem slikanju (mGy) 
NM enota Povprečje Standardni odklon Minimum Maksimum Mediana 
OI 4,21 0,84 2,86 5,6 4,04 
KNM 2,98 0,46 1,99 3,88 2,95 
UKC MB 4,01 0,83 2,56 5,77 3,84 
Kakor smo opisali v poglavju 4.3.1 uporabljajo enote med seboj različne protokole tudi pri 
slikanju telesa od vrha glave do vključno prstov na nogah. Anodna napetost na OI je pri 
65 % pacientov znašala 120 kV, v ostalih 35 % pa 140 kV. UKC MB je konstantno 
uporabljal 120 kV, medtem ko so na KNM pri 86 % izbranih pacientov uporabili 120 kV, 
pri 14 % pa 100 kV.  
Glede na prikazane podatke lahko rečemo, da ima KNM za 29 % nižjo vrednost CTDIvol 
od ostalih dveh NM enot, in sicer 2,98 mGy, kar je glede na njihove parametre (20 – 40 % 
nižje anodne napetosti) razumljivo. OI in UKC MB se v vrednosti CTDIvol pri protokolu 
slikanja od vrha glave do konca prstov na nogah razlikujeta za 4,5 %. 
S pomočjo Kruskal-Wallis testa smo ugotovili, da obstajajo statistično značilne razlike v 
DLP vrednosti za slikanje med različnimi ustanovami (p < 0,001). S pomočjo Dunn 
Bonferroni post hoc primerjave parov smo ugotovili, da obstajajo statistično značilne 
razlike med OI in KNM (p < 0,001) ter UKC MB in KNM (p < 0,001). NI pa statistično 
značilnih razlik med OI in UKC MB (p = 0,612). 
Ker med skupinami pacientov, ki so bili slikani na različnih NM enotah po protokolu 
celega telesa, ni bilo statistično bistvenih odstopanj glede dolžine slikanega področja, 
pričakujemo da bodo razmerja med vrednostmi DLP ponovno primerljiva s razmerji med 
vrednostmi CTDIvol. V Tabeli 29 in na Sliki 14 so prikazani podatki o vrednosti DLP pri 




Slika 13:Grafični prikaz porazdelitve vrednosti DLP pri spiralnem slikanju telesa od vrha 
glave do vključno prstov na nogah 
Tabela 21: DLP vrednosti pri spiralnem slikanju telesa od vrha glave do vključno prstov 
na nogah 
DLP pri spiralnem slikanju (mGy*cm) 
NM enota Povprečje Standardni odklon Minimum Maksimum Mediana 
OI 740 127,39 498,9 1051,3 723,6 
KNM 543 88,15 368,5 716,2 530,5 
UKC MB 709 128,3 446 1001 683 
Po pričakovanju se Slika 14 ujema s Sliko 13. Najnižjo povprečno vrednost DLP vidimo 
pri KNM, in sicer za 26 % nižjo od ostalih dveh NM enot (543,4 mGy*cm). Najvišjo 
vrednost opazimo pri OI, kjer povprečna vrednost znaša 740 mGy*cm. Vrednost DLP se 
pri OI in UKC MB razlikuje za 4,2 %. 
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S pomočjo Kruskal-Wallis testa smo ugotovili, da obstajajo statistično značilne razlike v 
DLP vrednosti za slikanje med različnimi ustanovami (p < 0,001). S pomočjo Dunn 
Bonferroni post hoc primerjave parov smo ugotovili, da obstajajo statistično značilne 
razlike med OI in KNM (p < 0,001) ter UKC MB in KNM (p < 0,001). NI pa statistično 
značilnih razlik med OI in UKC MB (p = 0,589). 
4.4 Analiza podatkov skupne vrednosti DLP 
V prejšnjih delih rezultatov smo predstavili pridobljene podatke dozimetričnih količin 
(CTDIvol, DLP) pri slikanju preglednih slik ter spiralnem slikanju pri različnih protokolih. 
V zadnjem delu si oglejmo še skupno vrednost DLP. Ta bo sicer večinoma ohranila razlike 
DLP iz spiralnega slikanja, vendar skupni DLP predstavlja skupno dozno obremenitev 
pacientov zaradi CT dela pri PET/CT preiskavi, zato je to najbolj relevanten dozimetrični 
parameter za primerjavo, ki jo obravnavamo v naši raziskavi. 
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Pregledna slika + spiralno slikanje 
Slika 14: Grafični prikaz porazdelitve skupne vrednosti DLP pri slikanju (pregledna slika 








Tabela 22: DLP vrednosti pri slikanju pregledne slike + spiralno slikanje pri slikanju od 
baze lobanje do sredine stegnenice (protokol 1) 
DLP pregledne slike + CT (mGy*cm) 
NM enota Povprečje Standardni odklon Minimum Maksimum Mediana 
OI 260 28,1 203 325 261,5 
KNM 287 35,87 227 367 275 
UKC MB 470 56,49 360 600 467,5 
S pomočjo Kruskal-Wallis testa smo ugotovili, da obstajajo statistično značilne razlike v 
DLP vrednostih za slikanje med različnimi ustanovami (p < 0,001). S pomočjo Dunn 
Bonferroni post hoc primerjave parov smo ugotovili, da obstajajo statistično značilne 
razlike med OI in UKC MB (p < 0,001) ter UKC MB in KNM (p < 0,001). Ni pa 
statistično značilnih razlik med OI in KNM (p = 0,147). 
Tabela 23: DLP vrednosti pri slikanju pregledne slike + spiralno slikanje pri slikanju od 
vrha glave do sredine stegnenice (protokol 2) 
DLP pregledne slike + CT (mGy*cm) 
NM enota Povprečje Standardni odklon Minimum Maksimum Mediana 
OI 300 35,94 239 395 299,42 
KNM 371 60,77 254 493 360 
UKC MB 520 87,22 403 748 507,5 
S pomočjo Kruskal-Wallis testa smo ugotovili, da obstajajo statistično značilne razlike v 
DLP vrednostih za slikanje med različnimi ustanovami (p < 0,001). S pomočjo Dunn 
Bonferroni post hoc primerjave parov smo ugotovili, da obstajajo statistično značilne 
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razlike med OI in UKC MB (p < 0,001), UKC MB in KNM (p < 0,001) ter OI in KNM (p 
< 0,001). 
Tabela 24: DLP vrednosti pri slikanju pregledne slike + spiralno slikanje pri slikanju od 
vrha glave do vključno prstov na nogah (protokol 3) 
DLP pregledne slike + CT (mGy*cm) 
NM enota Povprečje Standardni odklon Minimum Maksimum Mediana 
OI 766 127,66 524 1079 748,5 
KNM 569 88,21 395 741 556 
UKC MB 734 128,23 470 1028 709 
S pomočjo Kruskal-Wallis testa smo ugotovili, da obstajajo statistično značilne razlike v 
DLP vrednostih za slikanje med različnimi ustanovami (p < 0,001). S pomočjo Dunn 
Bonferroni post hoc primerjave parov smo ugotovili, da obstajajo statistično značilne 
razlike med OI in KNM (p < 0,001) ter UKC MB in KNM (p < 0,001), ni pa statistično 
značilnih razlik med OI in UKC MB (p = 0,582). 
Po pričakovanju se pri vseh treh protokolih skupne vrednosti DLP ujemajo z vrednostmi 
DLP pri spiralnih slikanjih. Glede na podatke prikazane na Sliki 15 in Tabelah 31, 32 in 33 
je vidno, da ima pri protokolu 1 in 2 najnižji skupni DLP OI, najvišji pa UKC MB. Pri 
protokolu 3 ima za razliko od ostalih dveh protokolov OI najvišji skupni DLP, najnižjega 
pa KNM. Skupna vrednost DLP tretjega protokola je znatno spremenjena glede na ostala 
dva protokola. Kot smo razložili to pripisujemo izbiri anodne napetosti na NM enotah pri 
izbranih protokolih. Pri prvih dveh protokolih je najnižjo anodno napetost uporabljal OI, 
medtem ko je UKC MB uporabljal najvišjo. Pri slikanju telesa od vrha glave do vključno 
prstov na nogah je bila najvišja anodna napetost uporabljena na OI, najnižja pa na KNM. 
Pri spiralnem slikanju protokola 1 je bila anodna napetost 100 kV v OI uporabljena v 87 % 
pacientov, na KNM pa v 70 %, pri ostalih pacientih pa je bila uporabljena anodna napetost 
120 kV.  Pri spiralnem slikanju protokola 2 je OI pri spiralnem slikanju v 73 % uporabil 
100 kV, KNM pa v 47 %, pri ostalih pacientih pa je bila ponovno uporabljena anodna 
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napetost 120 kV. Pri protokolu 3 je OI pri 65 % pacientov uporabil 120 kV, v ostalih 35 % 
pa 140 kV, KNM je pri 86 % pacientov uporabil 120 kV, pri 14 % pa 100 kV. V UKC MB 
so bili vsi pacienti pri vseh treh protokolih spiralnega slikanja slikani z anodno napetostjo 





V raziskavi smo želeli ugotoviti, ali obstajajo statistično značilne razlike v dozi, ki jo 
pacient prejme od CT dela PET/CT preiskave med enakimi protokoli hibridnega PET/CT 
slikanja med nuklearno medicinskimi enotami v Sloveniji. Zanimalo nas je tudi, ali obstaja 
razlika med ocenjenimi tipičnimi dozami v Sloveniji in objavljenimi DRL-ji drugih držav. 
Posamezne skupine pacientov, ki so bile slikane na različnih NM enotah, smo med seboj 
primerjali po telesni teži, telesni višini in indeksu telesne mase. Ugotovili smo, da med 
skupinami pacientov, ki so bili slikani po protokolu slikanja telesa od vrha glave do sredine 
stegnenice in po protokolu slikanju telesa od vrha glave do vključno prstov na nogah, ni 
bilo statistično značilnih razlik (p > 0,05), zato smo lahko skupine med seboj primerjali, ne 
da bi to vplivalo na nadaljnje rezultate. Pri protokolu slikanja telesa od baze lobanje do 
sredine stegnenice se skupina pacientov, ki je bila slikana na Kliniki za nuklearno 
medicino v Ljubljani, statistično značilno razlikuje od skupin pacientov na drugih dveh 
NM enotah po telesni teži (p < 0,001) in indeksu telesne mase (p < 0,001). Skupina 
pacientov, ki je bila slikana v UKC MB se od skupine slikane na OI ni statistično značilno 
razlikovala po telesni teži in ITM (p > 0,05). Vpliv razlike med skupinami smo ocenili na 
5 % in to razliko upoštevali pri interpretaciji rezultatov vrednosti CTDIvol. 
V raziskavi smo ugotovili, da se dozne izpostavljenosti pacientov pri CT slikanju telesa od 
baze lobanje do sredine stegnenice (protokol 1) statistično značilno razlikujejo med OI in 
UKC MB (p < 0,001) ter UKC MB in KNM (p < 0,001), ni pa statistično značilnih razlik 
med OI in KNM (p = 0,147). Najnižji dozi pri omenjenem protokolu so izpostavljeni 
pacienti, ki opravijo PET/CT slikanje na oddelku za nuklearno medicino na Onkološkem 
inštitutu. Skupna vrednost DLP, ki vključuje prispevek slikanja pregledne slike in 
spiralnega slikanja, je pri pacientih, slikanih na Onkološkem inštitutu, v povprečju znašala 
260 mGy*cm. Na Kliniki za nuklearno medicino v Ljubljani  je bila povprečna vrednost 
DLP približno 10 % višja oziroma 287 mGy*cm. Najvišjo povprečno vrednost DLP smo 
izmerili na oddelku za nuklearno medicino v Univerzitetnem kliničnem centru v Mariboru 
in sicer 470 mGy*cm, kar je 80 % več kot na Onkološkem inštitutu. Skupina pacientov, ki 
je bila slikana na Kliniki za nuklearno medicino v Ljubljani, je sicer imela za 5 % nižjo 
povprečno telesno težo od ostalih dveh skupin pacientov, kar pomeni, da so vrednosti DLP 
na Kliniki za nuklearno medicino v Ljubljani nekoliko podcenjene v primerjavi z ostalima 
institucijama vendar razlika ni tako velika, da bi znatno vplivala na zaključke raziskave. 
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Razlike v dozi pri slikanju telesa od baze lobanje do sredine stegnenice pripisujemo 
uporabi različnih protokolov in dodatne/novejše programske opreme, ki jo uporabljajo na 
oddelku za nuklearno medicino na Onkološkem inštitutu in na Kliniki za nuklearno 
medicino v Ljubljani. Onkološki Inštitut uporablja pri slikanju pregledne slike anodno 
napetost 100 kV, ostali dve enoti pa 120 kV. Pri spiralnem slikanju je Onkološki inštitut v 
87 % uporabil anodno napetost 100 kV. Klinika za nuklearno medicino v Ljubljani je 
anodno napetost 100 kV uporabila pri 70 % pacientov pri ostalih pa je bila uporabljena 
anodna napetost 120 kV. Univerzitetni klinični center v Mariboru je pri vseh pacientih 
uporabljal anodno napetost 120 kV.  
Kubo in sodelavci (2014) navajajo, da zmanjšanje napetosti v cevi iz 140 kV na 120 kV 
povzroči približno 35 % znižanje doze. Dion in sodelacvci (2004) so s svojo študijo 
ugotovili, da uporaba anodne napetost 100 kV namesto 120 kV povzroči 40-odstotno 
znižanje odmerka sevanja brez pomembne izgube kakovosti slike. Do podobnih zaključkov 
so prišli tudi Singh in sodelavci (2014), ki so v svoji raziskavi zaključili, da znižanje 
anodne napetosti z 140 kV na 120 kV povzroči približno 35 % znižanje doze sevanja, 
vendar poveča šum, kar negativno vpliva na kakovost slike. 
Pri slikanju od vrha glave do sredine stegnenice (protokol 2) smo ugotovili, da obstajajo 
statistično značilne razlike v dozi med vsemi tremi NM enotami v Sloveniji (p < 0,001). 
Najnižje skupne doze smo zabeležili pri skupini pacientov, ki je bila slikana na oddelku za 
nuklearno medicino na Onkološkem inštitutu, najvišje pa na oddelku za nuklearno 
medicino v Univerzitetnem kliničnem centru v Mariboru. Na Onkološkem inštitutu je 
povprečna skupna vrednost DLP znašala 300 mGy*cm, na Kliniki za nuklearno medicino 
v Ljubljani pa 371 mGy*cm, kar je za 23 % višje od vrednosti DLP na Onkološkem 
inštitutu. Vrednosti DLP, ki je bila zabeležena pri skupini pacientov, ki so opravili slikanje 
v Univerzitetnem kliničnem centru v Mariboru (520 mGy*cm) je kar 70 % višja od 
povprečne vrednosti na Onkološkem inštitutu. Onkološki Inštitut je tako kot pri protokolu 
1 pri slikanju pregledne slike uporabljal anodno napetost 100 kV, ostali dve enoti pa 120 
kV. Pri spiralnem slikanju je bilo z anodno napetostjo 100 kV na oddelku za nuklearno 
medicino na Onkološkem inštitutu slikanih 87% pacientov, na Kliniki za nuklearno 
medicino v Ljubljani pa 70 % pacientov, medtem ko so bili ostali pacienti slikani z 
uporabo anodne napetosti 120 kV. Na oddelku za nuklearno medicino v Univerzitetnem 
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kliničnem centu v Mariboru so tudi pri tem protokolu za vse paciente uporabljali anodno 
napetost 120 kV. 
Pri slikanju celega telesa od vrha glave do vključno prstov na nogi (protokol 3) se doze 
(DLP pregledne slike + CT) statistično značilno razlikujejo med OI in KNM (p < 0,001) 
ter UKC MB in KNM (p < 0,001), ni pa statistično značilnih razlik med OI in UKC MB (p 
= 0,582). Najnižji skupni dozi pri protokolu 3 so bili izpostavljeni pacienti, ki so opravili 
PET/CT slikanje na Kliniki za nuklearno medicino v Ljubljani (DLP = 569 mGy*cm), na 
oddelku za nuklearno medicino v Univerzitetnem kliničnem centru v Mariboru je bila 
skupna povprečna vrednost DLP 734 mGy*cm oziroma za 29 % višja. Najvišjo skupno 
povprečno vrednost DLP 766 mGy*cm smo zabeležili na oddelku za nuklearno medicino 
na Onkološkem inštitutu. Pri slikanju preglednih slik pri protokolu 3 ni bilo vidnih razlik 
med skupinami pacientov, ki so bili slikani na različnih NM enotah, saj so vse tri enote 
uporabljale enake ekspozicijske parametre (120 kV in 35 mA). Anodna napetost pri 
spiralnem slikanju je bila na Onkološkem inštitutu pri 65 % pacientov 120 kV, v ostalih 35 
% pa 140 kV. V Univerzitetnem kliničnem centru v Mariboru so tudi pri tem protokolu za 
vse paciente uporabljali anodno napetost 120 kV, medtem ko so na Kliniki za nuklearno 
medicino v Ljubljani pri 86 % izbranih pacientov uporabili 120 kV, pri 14 % pa 100 kV. 
Pri vseh treh protokolih slikanja (protokol 1: Slikanje telesa od baze lobanje do sredine 
stegnenice, protokol 2: slikanje telesa od vrha glave do sredine stegnenice, protokol 3: 
Slikanje telesa od vrha glave do vključno prstov na nogah) sta imela Onkološki inštitut in 
Klinika za nuklearno medicino v Ljubljani prižgani modulacijski funkciji CARE kV in 
CARE DOSE 4D, medtem ko je imel Univerzitetni klinični center v Mariboru funkcijo 
CARE kV izklopljeno, CARE Dose 4D pa vklopljeno. Pomembno je tudi poudariti, da 
Onkološki inštitut in Klinika za nuklearno medicino v Ljubljani uporabljata iterativno 
rekonstrukcijsko tehniko (IR – algoritem SAFIRE), Univerzitetni klinični center v 
Mariboru pa filtrirano povratno projekcijo (FBP). Uporaba iterativne rekonstrukcije 
namreč lahko vodi do znatnega znižanja izpostavljenosti pacientov ob ohranitvi klinično 
ustrezne kakovosti slik.  
Shah in sodelavci (2018) so v svoji študiji dokazali pomembnost optimizacije doznega 
odmerka pri CT preiskavi možganov s pomočjo funkcij CARE kV in CARE Dose 4D. Z 
rezultati študije so prikazali znatno zmanjšanje prejete doze sevanja ob uporabi teh dveh 
modulacijskih tehnik. Vrednosti CTDIvol, DLP in efektivna doza so se z uporabo le-teh 
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zmanjšale za 31 %, brez izgube kakovosti slike. Podobno študijo so opravili tudi Song in 
sodelavci (2015). V svoji študiji so primerjali dva protokola CT slikanja jeter. Protokol A 
je bil izveden s fiksno anodno napetostjo 120 kV in algoritmom FBP, protokol B pa z 
anodno napetostjo 100 kV ter vklopljeno funkcijo CARE kV in algoritmom SAFIRE (IR). 
CARE Doza 4D je bila uporabljena za oba protokola. CTDIvol je bil znatno nižji pri 
protokolu B (4,7 ± 0,9 mGy) v primerjavi s protokolom A (8,8 ± 1,7 mGy; p < 0,001). 
Povprečno znižanje doze je bilo 46,6 %. 
Čeprav zbrani podatki kažejo, da so med posameznimi oddelki precejšnje razlike tudi v 
protokolih za pregledne slike, ti k skupni dozi prispevajo zelo majhen delež, tako da so 
razlike v skupni dozi predvsem posledica razlik v protokolih za spiralno slikanje. 
Kot cilj raziskave smo si zadali tudi preveriti razlike med tipičnimi dozami v Sloveniji in 
objavljenimi DRL-ji drugih držav. V Tabeli 34 so poleg rezultatov naše študije prikazane 
objavljene vrednosti DRL v različnih državah. Vse države razen Avstralije in Brazilije so 
objavile vrednosti DRL tako za CTDIvol, kot tudi za DLP.  
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Tabela 25: Primerjava rezultatov naše študije z objavljenimi DRL vrednostmi (CTDIvol in 
DLP) za PET/CT slikanje  v Avstraliji (ARPANSA, 2017), Braziliji (Willegaignom et al., 
2016), Bolgariji (Avramova-Cholakova, et al., 2017), Franciji (MEDIRAD, 2019 ; Etard et 
al., 2012), Švici (Lima et al., 2018), Združenem kraljestvu (Iball  et al., 2017) in Koreji 
(Kwon, et al., 2016). Protokol 1: slikanje telesa od baze lobanje do sredine stegnenice, 
protokol 2: slikanje telesa od vrha glave do sredine stegnenice, protokol 3: slikanje telesa 
od vrha glave do vključno prstov na nogah. 




Avstralija - 325 
Brazilija 5,11 - 
OI* 2,59 260 
KNM* 2,94 287 






Bolgarija 4 392 
Francija 7 650 
Švica 4,4 416 
Združeno kraljestvo 3,4 326 
Avstralija 4,41 474 
Koreja 4,6 429,2 
OI* 2,69 300 
KNM* 3,25 371 






Francija 8 750 
Švica 5 720 
Koreja 5,96 560 
OI* 4,21 766 
KNM* 2,98 569 
UKC MB* 4,01 734 
*Tipične doze pridobljene z našo raziskavo 
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ARPANSA je leta 2017 objavila DRL (samo za vrednost DLP) za protokol slikanja telesa 
od baze lobanje do sredine stegnenice (protokol 1) za Avstralijo. Njihova vrednost DLP 
znaša 325 mGy*cm, kar je 25 % višje od skupne vrednosti DLP na Onkološkem inštitutu 
(260 mGy*cm), 12% višje od skupne vrednosti DLP na Kliniki za nuklearno medicino v 
Ljubljani (287 mGy*cm) ter 44 % nižje od skupne vrednosti DLP v Univerzitetnem 
kliničnem centru v Mariboru (470 mGy*cm). Willegaignom in sodelavci (2016) so v svoji 
študiji  objavili DRL za vrednost CTDIvol za Brazilijo. Njihova vrednost CTDIvol (5,11 
mGy) je višja od vseh vrednosti CTDIvol izmerjenih na NM enotah v Sloveniji. 
Pri slikanju telesa od vrha glave do sredine stegnenice (protokol 2) je objavljena vrednost 
DRL v Združenem kraljestvu najbližje našim tipičnim dozam (Iball  et al., 2017). Njihova 
objavljena DRL vrednost za CTDIvol znaša 3,4 mGy, za DLP pa 326 mGy*cm iz česar 
lahko zaključimo, da je njihova DRL za CTDIvol za 21 % višja od vrednosti CTDIvol 
izmerjene na Onkološkem inštitutu (2,69 mGy), za 4 % višja od vrednosti CTDIvol 
izmerjene na Kliniki za nuklearno medicino v Ljubljani (3,25 mGy) in za 41 % nižja od 
vrednosti CTDIvol, ki smo jo izmerili v Univerzitetnem kliničnem centru v Mariboru (4,82 
mGy). Če primerjamo njihovo vrednost DLP pa lahko vidimo, da imajo za 8 % višjo 
vrednost od povprečne vrednosti DLP izmerjene na Onkološkem inštitutu (300 mGy*cm), 
za 13 % nižjo vrednost od povprečne vrednosti DLP izmerjene na Kliniki za nuklearno 
medicino v Ljubljani (371 mGy*cm), in za 56 % nižja od vrednosti DLP izmerjene v 
Univerzitetnem kliničnem centru v Mariboru (520 mGy*cm). Ostale države v tabeli imajo 
višje DRL vrednosti za CTDIvol in DLP kot so povprečne vrednosti na OI ter KNM a nižje 
od povprečnih vrednosti v UKC MB. Izjema je Francija, za katero so vrednosti DRL še 
precej višje. 
Pri slikanju celega telesa od vrha glave do vključno prstov na nogah (protokol 3) imajo vse 
tri države (Francija, Švica in Koreja) precej višjo vrednost DRL za CTDIvol od vseh treh 
NM enot v Sloveniji. Če pogledamo vrednosti DLP vidimo, da so si med seboj najbolj 
podobne Koreja 560 mGy*cm (Kwon, et al., 2016) in Klinika za nuklearno medicino v 
Ljubljani (569 mGy*cm). Vrednosti DRL v Švici 720 mGy*cm (Lima et al., 2018) ter 
Franciji 750 mGy*cm (Etard et al., 2012) sta si med seboj precej podobni ter hkrati blizu 
vrednostim, ki smo jih izmerili v Univerzitetnem kliničnem centru v Mariboru 734 
mGy*cm in na Onkološkem inštitutu 766 mGy*cm.  
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Omejitve naše raziskave predstavlja dejstvo, da je bil ne dolgo nazaj zamenjan PET/CT 
aparat na Kliniki za nuklearno medicino v Ljubljani in da v Univerzitetnem kliničnem 
centru v Mariboru preiskav na PET/CT napravi ne izvajajo vsakodnevno. Zaradi tega je bil 
vzorec pacientov vključenih v preiskavo manjši od želenega. Za večjo natančnost 
raziskave, bi bilo priporočljivo, da bi se izbrale skupine pacientov, ki tehtajo 75 kg, kolikor 
tehta tudi standardni pacient. Tako bi bile tudi primerjave z DRL-ji drugih držav bolj 




Računalniška tomografija je največji in najhitreje rastoči vir izpostavljenosti pacientov z 
ionizirajočim sevanjem, zato je optimizacija pri izvedbi te preiskave zelo pomembna. 
Optimizacija protokola zahteva sodelovanje med odgovornimi zdravniki in radiološkimi 
inženirji ter njihovo popolno prepoznavanje možnega zmanjšanja kakovosti slike ob 
zmanjšanju odmerka sevanja. Optimizacija pomeni izbiro takšnih ekspozicijskih 
parametrov, da bodo izpolnjene zahteve diagnoze, zaradi katere se je preiskava izvedla, 
hkrati pa bo pacient sevanju izpostavljen le toliko, kot je neizbežno.  
V naši raziskavi smo dokazali, da obstajajo statistično značilne razlike v prejeti CT dozi pri 
PET/CT slikanju enakega področja na različnih nuklearno medicinskih enotah v Sloveniji. 
Skupina pacientov, ki je opravila slikanje od baze lobanje do sredine stegnenice (protokol 
1) na Onkološkem inštitutu, je bila izpostavljena povprečni CT dozi 260 mGy*cm 
(pregledna slika + spiralno slikanje). Skupina pacientov, ki je opravila slikanje enakega 
področja na Kliniki za nuklearno medicino v Ljubljani je bila izpostavljena nekoliko višji 
dozi in sicer 287 mGy*cm. Najvišji dozni obremenitvi je bila izpostavljena skupina 
pacientov, ki je opravila takšno slikanje na oddelku za nuklearno medicino v Mariboru – 
470 mGy*cm. Pri slikanju telesa od vrha glave do sredine stegnenice (protokol 2) so si 
nuklearno medicinske enote od najmanj izpostavljene do najbolj izpostavljene sledile po 
enakem vrstnem redu. Na Onkološkem inštitutu je bila povprečna skupna vrednost DLP 
300mGy*cm, na Kliniki za nuklearno medicino v Ljubljani 371 mGy*cm in na oddelku za 
nuklearno medicino v Mariboru 520 mGy*cm. Pri slikanju celega telesa od vrha glave do 
vključno prstov na nogah (protokol 3) je bila dozi zaradi CT dela preiskave najmanj 
izpostavljena skupina pacientov, ki je bila slikana na Kliniki za nuklearno medicino v 
Ljubljani (569 mGy*cm), sledila jim je skupina pacientov, ki je bila slikana na oddelku za 
nuklearno medicino v Mariboru (734 mGy*cm), najvišje izpostavljenosti pa je bila deležna 
skupina pacientov, ki je opravila slikanje na Onkološkem inštitutu (766 mGy*cm). 
Dokazali smo, da izbira anodne napetosti in toka v cevi pomembno vpliva na dozni 
odmerek.   
Glede na prejete doze, ki smo jih izmerili na treh različnih NM enotah v Sloveniji in 
objavljene diagnostično referenčne ravni v nekaterih drugih državah lahko zaključimo, da 
so doze (pri protokolu 1 in 2) izmerjene na Onkološkem inštitutu in na Kliniki za 
nuklearno medicino v Ljubljani primerljive z državami, ki imajo nižje vrednosti DRL, 
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vrednosti izmerjene v Univerzitetnem kliničnem centru v Mariboru pa so primerljive z 
DRL-ji držav z višjimi vrednostmi. Pri protokolu 3 imajo vse NM enote v Sloveniji nižje 
vrednosti CTDIvol od objavljenih DRL-jev za CTDIvol drugih držav. Kar se tiče vrednosti 
DLP pri protokolu 3 pa lahko rečemo, da ima Klinika za nuklearno medicino v Ljubljani 
primerljive doze z DRL-ji držav z nižjimi vrednostmi, ostale dve NM enoti (Onkološki 
inštitut in Univerzitetni klinični center v Mariboru) pa imata doze primerljive z DRL-ji 
držav z višjimi vrednostmi. 
Na podlagi dobljenih rezultatov lahko zaključimo, da obstajajo precejšne razlike v CT dozi 
med tremi NM enotami v Sloveniji. S tem se odpirajo možnosti dodatne optimizacije 
protokolov, pri čemer pa je potrebno upoštevati tudi tehnološke omejitve, saj oddelek za 
nuklearno medicino v UKC Maribor nima dostopa do iterativne rekonstrukcije slike. 
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